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RESUMEN 

Introducción 

En la última década, las investigaciones han llevado a desarrollar diferentes tipologías 

de exoesqueletos. Exoesqueletos de asistencia al movimiento permiten a pacientes con 

lesiones de médula espinal caminar con la asistencia de muletas. Sin embargo, aspectos como 

el coste de adquisición, mantenimiento y las exigentes validaciones como dispositivo médico 

(FDA y EU MDR), limitan su uso a investigación y terapias de rehabilitación. Esto plantea la 

necesidad de incrementar la eficiencia en costes del proceso de diseño. Los sistemas 

convencionales de captura del movimiento implican un alto coste y personal cualificado, 

traduciéndose en el coste final del diseño del exoesqueleto. Además, presentan limitaciones 

para su uso en ambientes exteriores. Lo cual indica la necesidad de mejora en la eficiencia en 

costes y versatilidad de los Sistemas de Adquisición de Datos para la captura del movimiento.  

Metodología  

Esta investigación muestra el desarrollo de un novedoso Sistema Portable de Sensores 

Integrados para la Adquisición de Datos que reemplazan la necesidad de empleo de sistemas 

convencionales. Se trata de un diseño evolutivo que permite dotar al exoesqueleto la 

capacidad de asistencia al movimiento de las extremidades inferiores en una segunda fase. 

Basado en una estructura fabricada mediante impresión 3D, mide los datos cinemáticos en el 

plano sagital a través del uso de encoders integrados en cada articulación. Los datos 

cinemáticos de las extremidades superiores, se adquieren a través de IMU de bajo coste. La 

fuerza de contacto con el suelo se mide mediante el empleo de suelas sensitivas. Una 

herramienta de visualización en línea y un modelo de segmentos multi-cuerpo completan el 

sistema, para obtener los pares articulados a través del método de dinámica inversa (inverse 

dynamics). 

Resultados 

Los resultados mostraron trayectorias similares de los datos cinemáticos a las 

obtenidas en otras investigaciones previas mediante el uso de sistemas convencionales de 

cámaras y marcadores. Las fuerzas de contacto también muestran trayectorias similares a las 

obtenidas en investigaciones previas mediante el uso de plataformas dinamométricas. Los 

resultados cinemáticos y cinéticos obtenidos por el sistema mostraron una precisión y 

desviación estándar similar a la de sistemas convencionales de cámaras, marcadores y 



	

	

plataformas dinamométricas. El empleo de los métodos de corrección desarrollados, mostró 

resultados determinantes en el uso de suelas sensitivas con 9, 12 y 14 sensores. Obteniendo 

para el empleo de 9 sensores, desviaciones inferiores a 0,1 del valor normalizado con 

respecto al uso de plataformas dinamométricas en otras investigaciones de la componente 

vertical de la fuerza. Los resultados en el entorno Matlab-Simulink®, demostraron la 

aplicación del sistema como base para el desarrollo de una herramientas de software para 

simulación.  

Conclusiones 

 El Sistema Portable de Adquisición de Datos desarrollado permite reemplazar el uso 

de sistemas convencionales para los estudios de movimiento, independientemente del 

ambiente. Proporcionando un sistema portable para la adquisición de datos en ambientes 

exteriores, a un coste accesible. El uso de sensores integrados en el exoesqueleto para las 

extremidades inferiores, ofrece una herramienta física para el diseño y simulación de 

exoesqueletos. Su diseño evolutivo permite convertirlo acorde a las especificaciones de la 

investigación. Proporcionando así una herramienta eficiente en costes a investigadores 

implicados en el diseño de exoesqueletos para las extremidades inferiores.  

	
Palabras	 clave:	sensores	 portables,	 adquisición	 de	 datos,	 análisis	 de	 la	marcha,	
diseño	de	exoesqueletos,	fuerza	de	contacto,	inverse	dynamics.	

 



	

	

ABSTRACT 

Introduction 

Biomechanical research has led to the development of different types of exoskeletons 

in the last decade. Assistive exoskeletons allow patients with different levels of spinal cord 

injuries to walk with the assistance of crutches. However, aspects such as the retail price, 

maintenance cost, and the medical device demanding requirements (FDA and EU MDR), 

limit its use to research and hospitals (therapy-based). This proposes the need to increment 

the efficiency of the design process. Conventional motion-capture systems based on cameras 

and markers involve a high investment for research labs and qualified staff, translating into 

the exoskeleton design costs. In addition, these systems present limitations in outdoors 

environments, due to its stationary equipment. Indicating the need to improve the cost 

efficiency and the versatility of Motion Capture Data Acquisition Systems. 

Methodology  

This research focuses on the design and development of a novel Wearable Sensor-

Integrated System for Data Acquisition and online visualization tools that replace the need of 

conventional equipment. It has an evolutionary design that allows the exoskeleton structure to 

transform into an assistive lower limb exoskeleton in a second phase. It is based on a 3D 

printed lower body exoskeleton that measures the kinematics with integrated encoders at each 

joint in the sagittal plane, for the upper body motion, low cost IMUs where used. The ground 

reaction force is acquired through sensitive insoles. An online visualization software tool was 

developed to do motion analysis and a full body segment model was to use it as a system 

capable of obtaining the joint torques through inverse dynamics.  

Results  

The results showed trajectories of the kinematic data similar to those obtained in 

previous studies by conventional systems of cameras and markers. The ground reaction 

forces also follow similar trajectories to those obtained in previous research with the use of 

force plates. Kinematic and kinetic results obtained by the system showed similar accuracy 

and standard deviations to that of conventional systems based on cameras, markers and force 

plates. The developed methods for the vertical component of the ground reaction force, 

showed promising results in the use of sensitive insoles using 9, 12 and 14 sensors. 



	

	

The vertical ground reaction force results showed deviations lower than 0,1 for the 

normalized values of the total subject weight, using 9 sensor insoles. The results using 

Matlab-Simulink® as a simulation environment, proved the application of the system as a 

base for the development of software simulation tools. 

Conclusions 

The Wearable Sensor-Integrated System for Data Acquisition System allows 

replacing the use of conventional motion capture systems, regardless of the environment of 

application. It provides a portable system for Data Acquisition in outdoor environments, at an 

affordable cost. The use of integrated sensors in the lower body exoskeleton offers a physical 

device for the design and simulation of exoskeletons. The system has an evolutionary design; 

therefore it can be easily evolved according to the researcher specifications. It provides a cost 

efficient tool for researchers involved in the design of lower body exoskeletons. 

	
Keywords:	wearable	sensors,	data	acquisition,	gait	analysis,	exoskeleton	design,	
ground	reaction	force,	inverse	dynamics.	
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CAPÍTULO 1 

INTRODUCCIÓN 
 

1.1.  MOTIVACION 

A lo largo de la historia, el ser humano ha centrado sus esfuerzos y motivaciones en crear y 

desarrollar máquinas que realicen tareas y funciones que el hombre no es capaz de llevar a 

cabo. Muchas de estas invenciones han sido fruto de la necesidad de realizar tareas de diversa 

índole que hagan la vida para los seres humanos más fácil y cómoda.  A parte de la necesidad 

de crear máquinas capaces de suplir o facilitar el trabajo humano y de ejecutar operaciones 

físicamente imposibles para el ser humano, la innovación y el desarrollo se ha focalizado en 

la reducción del tiempo empleado en la realización de tareas como base para la aceleración 

del progreso. 

Una de las áreas que más ha visto la disminución del tiempo empleado es el transporte 

o la locomoción. Desde la invención de la rueda o la invención del calzado hasta la 

tecnología aeroespacial, pasando por la invención de la locomotora de vapor o el automóvil. 

Todos estos descubrimientos han sido fruto de la necesidad del ser humano por mejorar el 

aprovechamiento del tiempo; una variable convertida en un recurso agotable para los seres 

vivos. Es por eso por lo que intentamos dilatar el tiempo disponible reduciendo el empleo del 

mismo, en este caso el transporte; para así poder utilizarlo en otras funciones que a su vez 

permitan acelerar el avance de la especie humana. 

Los aspectos fundamentales en el diseño y desarrollo de sistemas de transporte se han 

focalizado en diferentes puntos a lo largo de la historia: Aumento de la capacidad de carga o  

del número de personas a transportar, medio a atravesar, disponibilidad de uso, aumento de 

confort, menor coste. En la actualidad, la mayoría de recursos destinados a este área se 

centran en el desarrollo de medios de transporte más eficientes energéticamente y más 

respetuosos con el medio ambiente, (como es el caso de los propulsados por energía 

eléctrica), optimizando el consumo de combustibles convencionales y desarrollando 

paralelamente nuevas fuentes de propulsión (energía solar como Solarimpulse Foundation 

[9], o la investigación en nuevos métodos de propulsión en el sector aeroespacial). Por otro 

lado la mejora del confort y aumento de la flexibilidad continúa siendo un aspecto muy 
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importante; fruto de ello es el desarrollo emergente de sistemas de transporte autónomos 

(trenes, aviones y automóviles). 

También sigue habiendo espacio para la innovación en el desarrollo de nuevos medios 

de transporte revolucionarios (la mayoría aún en fase de prototipo) como son el transporte de 

vagones en tubos de vacío (Hyperloop [10]), la tecnología de vehículos aéreos no tripulados 

aplicada al transporte de pasajeros (Vahana de Airbus [11]) o el desarrollo de los coches 

autónomos entre otros. La tendencia común en el desarrollo de nuevos medios de transporte, 

parece estar centrada en el movimiento de pasajeros de forma que este desplazamiento no 

incurra en prácticamente ningún esfuerzo físico ni mental sobre quien lo utiliza, y de algún 

modo hacer que la acción como tal, pase a un segundo plano, reduciendo en gran medida el 

gasto de tiempo empleado.  

Sin embargo este enfoque tiene también aspectos negativos como son la pérdida de 

flexibilidad y libertad de desplazamiento, así como la inexistencia de tales medios para 

recorridos de corta distancia o en lugares donde las infraestructuras no permiten el uso de la 

mayoría de los medios de transporte existentes (ciudades congestionadas, terreno montañoso 

y sin infraestructuras, poblaciones aisladas, países subdesarrollados, etc.). Para solventar esta 

carencia, la propuesta es desarrollar nuevos sistemas de transporte que permitan un 

desplazamiento más flexible y autónomo de cada ser humano mediante la utilización de 

robots biomecatrónicos portados por el usuario y controlados por él ser humano que los lleva, 

de tal forma que exista una armonía con los movimientos naturales del cuerpo humano, 

denominados exoesqueletos o wearable robots. 

Las investigaciones en este campo, persiguen diseñar un sistema de  transporte que 

dote al ser humano de autonomía, flexibilidad y libertad de desplazarse, así como reducir el 

tiempo empleado, dotándole de una mejor calidad de vida, sostenible y respetuosa con el 

medio ambiente, reduciendo el uso de vehículos en la vida cotidiana, con una disponibilidad 

de uso inmediata, sin requerir infraestructuras específicas.	Esta investigación se centra en el 

diseño de exoesqueletos biomecatrónicos, para el tren inferior humano, con la meta de 

alcanzar en el futuro las siguientes funciones:	

 

- Permitir el desplazamiento de los usuarios reduciendo el esfuerzo y el tiempo 

empleados, aumentando el rendimiento locomotor del tren inferior humano 

utilizando la energía eléctrica como fuente de propulsión. 
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- Permitir el diseño de exosqueletos de aumentación, que posibiliten recorrer mayores 

distancias y a mayor velocidad sin la aparición de fatiga. 

-   Dotar al usuario de la capacidad para desplazarse en terreno irregular e inclinado, 

propio de zonas rurales o de montaña.  

- Aumentar la autonomía en los desplazamientos de las personas ancianas. 

- Facilitar la movilidad a personas con discapacidades locomotoras en las 

extremidades inferiores. 

- A Utilizar con fines deportivos, para mejorar el rendimiento durante el 

entrenamiento. 

- Cumplir el requisito imprescindible de poder ser utilizado sin provocar ningún daño 

en el sistema músculo-esquelético.  

 

La motivación de esta investigación, es conseguir llevar a cabo tales propósitos a un 

coste asequible, permitiendo así el desarrollo de un sistema de transporte sostenible y 

eficiente, provocando una mejora notable en los desplazamientos contribuyendo así al 

progreso humano. El cual gracias a la fabricación en masa y el crecimiento de un nuevo 

sector tecnológico se traduzca en mejoras sobre los dispositivos existentes empleados a 

mejorar la calidad de vida de personas con discapacidad.  

Hasta ahora, el desarrollo de exoesqueletos se ha centrado en restaurar la movilidad 

de personas con discapacidad. Eso ha causado que la producción en serie no alcance la 

envergadura propia de los otros sectores relacionados con medios de transporte. A pesar de lo 

cual, incluso considerando únicamente esta aplicación, el mercado potencial es inmenso. Se 

estima que alrededor del 15% de la población mundial vive con alguna forma de 

discapacidad, de los cuales el 2-4% experimentan dificultades significativas en su 

funcionamiento. Estimación que está aumentando debido al envejecimiento de la población, a 

la rápida propagación de las enfermedades crónicas, así como a las mejoras en las 

metodologías utilizadas para medir la discapacidad [12].  

La Convención de Naciones Unidas sobre los Derechos de las Personas con 

Discapacidad, que entró en vigor en mayo de 2008, declaró que la discapacidad es una 

prioridad en materia de derechos humanos y recomienda: Reforzar y apoyar la investigación 

sobre discapacidad asignando recursos de manera eficiente. Recomienda diversos ámbitos de 

investigación, como la calidad de vida y bienestar de las personas con discapacidad; la 
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superación de los obstáculos en diversos contextos; reforzar las aptitudes de investigación en 

una diversidad de disciplinas, entre ellas la salud y la rehabilitación. 

Actualmente la tendencia predominante en el desarrollo de la tecnología relacionada 

con el sector de la robótica, se centra en remplazar trabajos físicos, repetitivos, peligrosos o 

dañinos a largo plazo que no requieren de un proceso creativo y pueden ser automatizados. 

Por el contrario, la robótica aplicada al ser humano directamente, como es el caso de 

exoesqueletos o robots portables, tiene la misión de dotar o reinstaurar la habilidad de 

movimiento propia del ser humano, la cual le permita desarrollar tareas diarias que impliquen 

movimiento físico. 

A pesar de que los exoesqueletos comercializados son un producto reciente de los 

últimos años, las ideas, conceptos y desarrollos en investigación llevan más de una década y 

siguen avanzando en el conocimiento sobre el funcionamiento del movimiento humano a 

nivel fisiológico y de control neuronal. Sin embargo, al tratarse de una tecnología de 

implantación comercial incipiente y en la mayoría de los casos experimental, la industria que 

rodea y suministra esta tecnología, no se ha desarrollado lo suficiente como para proveer una 

gama de productos que se adapten a las necesidades de diseño de una manera eficiente en 

costes. Al margen de la disponibilidad de nuevas tecnologías como pueden ser actuadores, 

sistemas de control o dispositivos electrónicos específicos para ese diseño, es necesario 

desarrollar y mejorar la tecnología actual para su aplicación sobre exoesqueletos y robots 

portables. La necesidad de llenar las carencias técnicas de los exoesqueletos actuales, es la 

que ha motivado esta investigación a contribuir al diseño de nuevos exoesqueletos más 

eficientes. 

	
1.2.  OBJETO DE LA INVESTIGACION  

El ámbito de investigación se centra en el diseño y desarrollo de sistemas y herramientas 

novedosas de adquisición y análisis de datos biométricos orientados al diseño de 

exoesqueletos de asistencia y aumento de capacidades durante el movimiento humano de las 

extremidades inferiores. La aplicación de la Biomecánica sobre sistemas robóticos 

directamente conectados y en armonía con la anatomía del cuerpo humano, que se adapten al 

movimiento deseado por el usuario reinstaurando o proporcionado una mejora en el 

rendimiento locomotor, a través de una reducción de esfuerzo durante la ejecución de tareas 

que impliquen el uso del sistema músculo esquelético inferior. También es aplicable a otro 

tipo de dispositivos destinados a otras funciones o enfocado a diferentes usuarios, como 
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puede ser el caso de equipamiento para rehabilitación o exoesqueletos destinados a personas 

con diferentes tipologías de lesiones que afectan al movimiento de las piernas.  

El objeto de esta investigación es una mejora de la eficiencia en costes, a través del 

empleo de sistemas alternativos de adquisición de datos que permiten su uso en cualquier 

ambiente y situación permitiendo además su uso como herramienta de simulación y control 

de la actuación. Convirtiendo las fases de prototipo en fases de prototipo funcional, 

permitiendo avanzar en el diseño mecánico y de control de una forma simultánea, coordinada 

y cooperativa entre los equipos de diseño, de fabricación y médico-fisioterapeuta. Facilitando 

la reducción en inversión y tiempo transcurrido entre el desarrollo en un laboratorio y su 

comercialización. Los centros de investigación mejorarían su capacidad para convertirse en 

un producto comercial más rápidamente, promoviendo la investigación en el campo de los 

exoesqueletos proporcionando herramientas eficientes en costes para el análisis del 

movimiento humano. El proporcionar las herramientas necesarias para la creación de 

exoesqueletos de asistencia al movimiento de las extremidades inferiores aplicado a 

investigaciones de diversa índole, al facilitar el proceso de adquisición y empleo de datos 

biométricos en el control de la actuación durante el movimiento humano. 

Esta investigación se alinea con el Programa Europeo H2020, dentro de la prioridad 

“retos sociales”, en el “III programa de Salud y Bienestar 2014-2020” y encaja plenamente 

con el objetivo específico “1.4.1. Envejecimiento activo, vida autónoma y asistida: Promover 

la investigación e innovación multidisciplinaria que combine ciencias del comportamiento, 

gerontología, ciencia digital y de otro tipo para obtener soluciones rentables y sencillas que 

permitan una población que envejece y a las personas con discapacidad una vida cotidiana 

activa, autónoma y asistida”. 

 
1.3.  EXOESQUELETOS Y WEARABLE ROBOTS : Trasfondo y Retos 

En la última década las investigaciones han llevado a desarrollar diferentes dispositivos y 

equipos que permiten asistir, mejorar el movimiento, e incluso dotar de capacidades motrices 

a personas con daños en el sistema de médula espinal, permitiendo la asistencia o 

recuperación de determinados movimientos del cuerpo para desplazarse sin necesidad de la 

utilización de una silla de ruedas. Actualmente se están desarrollado numerosas 

investigaciones en el campo de la Biomecánica aplicada al diseño de nuevos exoesqueletos y 

robots con lo que parece indicar un futuro prometedor en el ámbito del desarrollo hacia 

nuevas soluciones. Hace más de medio siglo que se empezaron a desarrollar los primeros 
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exoesqueletos destinados al ser humano, a pesar ello, quedan todavía muchos aspectos 

tecnológicos y muchas mejoras técnicas por implementar, para que las funciones que 

pretenden conseguir se cumplan satisfactoriamente para los distintos colectivos de usuarios a 

los que van destinados. 

A pesar de las diferentes tipologías de exoesqueletos existentes, con diferentes 

funciones y características, la gran mayoría de exoesqueletos destinados a la población 

general han sido diseñados para asistir en terapias de rehabilitación, se encuentran en centros 

médicos y hospitales de forma reducida o se comercializan a un coste elevado, además de 

tener una capacidad de uso limitada que contrasta con la necesidad continua del movimiento 

de caminar. Limitaciones en las regulaciones aplicadas por diferentes países para su uso 

como dispositivo personal en el ámbito diario, vienen determinadas por la seguridad del 

paciente y en parte son debidas a la falta de funcionalidad de los exoesqueletos. Es cierto que 

en los últimos años van saliendo al mercado nuevos productos que permiten a las personas el 

uso autónomo de los mismos confiriéndoles la posibilidad de caminar, pero sus costes de 

fabricación y de mantenimiento impiden a la mayoría de usuarios poseer uno. Si 

consideramos que en 1978 se diseñó el primer exoesqueleto moderno, denominado Active 

Suit [13], y a pesar de que más de una veintena de empresas y universidades han empleado 

décadas de trabajo en el diseño de nuevos exoesqueletos, se pone de manifiesto la necesidad 

de tomar diferentes caminos y estrategias en el proceso de diseño.  

La mayoría de dispositivos han sido destinados al sector médico [14], lo cual ha 

influido en que la eficiencia en coste sea un factor de menor importancia. Actualmente el 

sector se encuentra en un punto en el que debería enfocarse en la producción en serie, en la 

optimización de los procesos de diseño y fabricación e implementación de Normas. Después 

de décadas destinadas al desarrollo tecnológico y funcional del producto, es momento de 

crear exoesqueletos eficientes en costes que permitan un acceso global a los usuarios que 

necesitan disponer de una tecnología tan relevante. Muchas de las limitaciones tecnológicas y 

técnicas con las que se encuentran, son la falta de soporte de las industrias auxiliares como  

por ejemplo, actuadores, baterías o sistemas ergonómicos entre otros.



 

 

 

 

 
 

CAPÍTULO 2 
ESTADO DE LA TÉCNICA Y TECNOLOGÍA  

 
 

En este capítulo se presentan los conceptos principales de la Biomecánica y de una de sus 

ramas de aplicación, la cual concierne al ámbito de esta investigación: la Biomecánica del 

movimiento humano. Con el fin de introducir la terminología y conceptos necesarios para 

comprender esta investigación, así como la ciencia en la que se basa el funcionamiento de los 

dispositivos resultantes de su aplicación, como son los exoesqueletos y robots portables. Se 

describe el estado de la tecnología y de la técnica a través de un resumen de la historia, una 

clasificación de exoesqueletos acorde a su aplicación y tipología, así como las problemáticas 

y limitaciones de los mismos aún sin resolver.  
 

2.1.  BIOMECANICA DEL MOVIMIENTO HUMANO 

La Biomecánica es la aplicación de la mecánica en el estudio de la biología [15]. A través de 

la Biomecánica se busca entender la mecánica de los sistemas vivos. Engloba el estudio de un 

amplio rango de sistemas inherentes en el ser humano como por ejemplo el sistema 

cardiovascular, pulmonar, o el mecanismo celular; aplicada al ámbito de esta investigación 

sería el sistema músculo-esquelético, del que se analiza la gran variedad de movimientos 

físicos implicados en el ciclo de caminar. La Biomecánica del cuerpo humano puede ser 

descrita como una disciplina que describe, analiza y evalúa el movimiento humano [16]. 

Combina conocimientos de disciplinas científicas tales como la anatomía, fisiología y 

mecánica entre otras. Es importante concretar que esta investigación se fundamenta en la 

Biomecánica del movimiento humano o Biomecánica de la locomoción humana, debido a 

que la Biomecánica engloba no sólo los sistemas biológicos del cuerpo humano sino también 

otros organismos vivos, haciendo que el espectro de aplicación del término Biomecánica sea 
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muy amplio. Es por eso que de aquí en adelante se utiliza el término Biomecánica sin 

especificar, pero se refiere a esta aplicación en concreto. 

 
2.2.  ANTECEDENTES E HISTORIA 

La Biomecánica del movimiento humano, ha sido siempre uno de los ámbitos más estudiados 

en la historia debido a su complejidad, perfección e importancia para los seres vivos. Se trata 

de un tema reciente pero con orígenes ancestrales y un desarrollo paulatino marcado por el 

desarrollo de la mecánica, la matemática, la anatomía y la fisiología. Se ha descrito la 

evolución a lo largo de la historia dividiéndola por épocas y líneas de investigación (biología 

y mecánica relacionada con el movimiento humano). De esta manera se intenta mostrar la 

evolución de la biomecánica del movimiento humano y la de sus ciencias madre. El 

crecimiento de un árbol no es posible si sus raíces no se desarrollan al mismo tiempo. 

Durante esta investigación, se ha tratado de exponer las diferentes contribuciones de 

los diferentes científicos e investigadores más contribuyentes al desarrollo en este caso de la 

biomecánica del movimiento y más adelante en diversos campos de aplicación en cuanto a 

avances investigadores. No es ecuánime establecer un único creador o padre de la 

Biomecánica. Dada la dificultad para conocer todos los autores implicados en estudios o 

contribuciones a lo largo de la historia y del mundo (incluso hoy en día, publicaciones en 

otros idiomas como por ejemplo el chino pasan inadvertidas para gran parte de la comunidad 

científica e investigadora [17], [18]) lo correcto sería atribuirles el nombre de padres de la 

Biomecánica a diferentes científicos remarcando sus contribuciones. En este caso padres de 

la Biomecánica del Movimiento Humano. 

Antigüedad 

Filosofía y Biología (anatomía y fisiología muscular). Posiblemente el análisis más 

antiguo sobre el movimiento que se conoce es el de Aristóteles (384–332A.C.). En su tratado 

De Motu Animalium narra sus observaciones y planteamiento sobre el origen y causas del 

movimiento animal, también hizo descripciones de anatomía y las funciones de los órganos 

[19]. Al otro lado del mundo también se tienen razones para creer que la Biomecánica tuvo su 

origen hace cientos de años. El libro chino Nei Jing o Internal Classic escrito por autores 

anónimos, data del periodo Warring (472-221 A.C), trata el concepto de la circulación 

sanguínea referente al hombre y la circulación en el universo [15]. Esta publicación nos hace 

pensar que la bibliografía de la que disponemos y sobre la que forjamos la Historia mundial 

pueda estar incompleta debido a publicaciones científicas en diferentes lenguas.  
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Física, matemáticas y mecánica. Arquímedes (287-212 A.C). Sentó las bases de la mecánica 

racional y estableció los principios de la estática. Desarrolló paradigmas matemáticos y 

mecánicos. 

Siglo XVI 

Biomecánica, Arte y Biología (anatomía y fisiología muscular). Leonardo da Vinci 

(1452-1519). Reconocido por varios autores como el primer ingeniero biomecánico, realizó 

las primeras ilustraciones y anotaciones explicativas sobre la anatomía y fisiología del cuerpo 

humano; analizando las fuerzas ejercidas por los músculos y la función de las articulaciones a 

pesar de quedar incompletas [20]. Una de sus investigaciones más conocidas fue la 

Biomecánica implicada en el vuelo de los pájaros.  

Siglo XVII - XVIII - Revolución científica 

Biomecánica y Fisiología muscular. Giovanni Alfonso Borelli (1608-1679). No tan 

famoso como los científicos anteriores (sí en el campo de la Biomecánica), se le suele atribuir 

el título de padre de la Biomecánica aplicada al movimiento humano (utilizado por la 

American Society of Biomechanics para su premio más importante). Su libro titulado “De 

Motu Animalium” [21], [22], con el mismo nombre que el trabajo de Aristóteles, describe en 

detalle el funcionamiento del cuerpo humano. Utilizando los métodos analíticos en el campo 

de la Mecánica desarrollados por Galileo y aplicándolos sobre la Biología del cuerpo 

humano, calculó el equilibrio de fuerzas sobre diversas articulaciones del cuerpo humano así 

como la ventaja mecánica del sistema músculo-esquelético. Fue el primero en entender que 

las palancas del sistema músculo-esquelético impulsan el movimiento, más que incrementar 

la fuerza, por la que los músculos deben ejercer fuerzas superiores a las que se oponen al 

movimiento [23]. Comenzó con las primeras investigaciones sobre los principios mecánicos 

de la locomoción, representando el punto de inicio de los estudios de la Biomecánica de 

locomoción [24], estableciendo los primeros pasos sobre el análisis de la dinámica del cuerpo 

y los movimientos de los músculos. Es por su publicación sobre la primera investigación 

científica de la Biomecánica aplicada a la locomoción, o movimiento del ser humano, por lo 

que se le atribuye mayor relevancia en el campo de esta investigación que a otros científicos 

que estudiaron la mecánica aplicada a otras ramas de la biología.  
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Biomecánica, Biología (Fisiología Cardio-vascular). Otros científicos destacados que 

se interesaron por las aplicaciones Biomecánicas: William Harvey (1578-1658) con el 

descubrimiento de la circulación sanguínea. Thomas Young (1773-1829), que realizó 

estudios sobre la mecánica y leyes del movimiento implicadas en el funcionamiento del 

corazón, venas y arterias, el estudio de los principios mecánicos implicados en la circulación 

de la sangre, además del análisis de otras funciones del cuerpo humano [25].  

Sin embargo estos avances no implican al sistema músculo-esquelético (Biomecánica 

del movimiento humano o la locomoción), se ha considerado necesario hacer una breve 

descripción de la Historia, para tratar de aclarar la definición y alcance de la Biomecánica. 

Posterior a los estudios de Borelli, hasta mediados del siglo XIX aparecen pocas referencias 

sobre investigaciones de Biomecánica del movimiento humano en la literatura científica. La 

mayoría de contribuciones al desarrollo de la Biomecánica aplicada al movimiento humano 

se desarrollaron en la ciencia madre de la mecánica.  

Matemática y Mecánica. Las contribuciones de Isaac Newton (1642-1727), Leonhard 

Euler (1707–1783), Jean De Ron d’Alambert (1717-1783) y Joseph Lagrange (1736-1815) 

sobre los teoremas matemáticos y leyes físicas aplicadas al estudio del movimiento, haciendo 

posible describir el movimiento de cuerpos rígidos, impulsaron el desarrollo analítico de la 

Biomecánica como ciencia. 

Siglo XIX 

Biomecánica. Wilhelm Eduard Weber (1804-1891) y Eduard Friedrich Wilhelm 

Weber (1806-1871). En 1836 la publicación “Mechanik der menschlichen Gehwerkzeuge” de 

los hermanos Weber estableció la mecánica de las acciones musculares con una base 

científica. También describieron la fisionomía de las articulaciones y ligamentos en 

diferentes fases del movimiento y del salto. Proporcionaron una descripción avanzada del 

patrón de comportamiento cinemático de los ligamentos cruzados de la rodilla y su función 

para mantener el cuerpo de pie [26]. Empezaron a profundizar en los estudios sobre la 

posición del centro de gravedad del cuerpo humano estático y en movimiento. Asemejaron el 

movimiento de las piernas con el movimiento pendular [24], [27]. El avance del 

conocimiento de la mecánica del cuerpo estaba impedido principalmente por la falta de 

métodos matemáticos y de tecnología para analizar y reproducir la cronología del 

movimiento.  



                                           C.2  -  ESTADO DE LA TÉCNICA Y TECNOLOGÍA      23                

	

	

	

Ingeniería, Cinematografía, Biomecánica. Etinee Jules Marey (1838-1904). Precursor 

por sus estudios de cinematografía. Transformó el análisis del movimiento humano de una 

ciencia observacional a otra basada en cuantificación, gracias a la cinematografía con su 

técnica fotográfica definida por él mismo en 1888 como chronophotographic. Esta técnica 

permitía analizar el movimiento en las imágenes de forma sencilla utilizando ejes y puntos 

fotosensibles de referencia en las articulaciones que se resaltaban en las fotografías. Fue el 

primero en medir y relacionar las fuerzas de reacción del suelo con el movimiento. Sus 

investigaciones también proporcionaron datos acerca del almacenamiento y la reutilización 

de la energía elástica y variaciones del centro de gravedad durante el movimiento [28]. Las 

técnicas fotográficas empleadas para analizar el movimiento abrieron el camino a estudios 

experimentales del patrón del ciclo de la marcha humana. A lo largo de los años las técnicas 

cinematográficas y el equipamiento para realizar la obtención de datos fue mejorando y como 

consecuencia de ello, los estudios de movimiento se dotaron de datos más precisos durante 

cada uno de los instantes de la fase del movimiento humano.  

Emil du Bois-ReyMond (1818-1896) y Guillaume Duchenne (1806-1875) sentaron 

las bases de la electrofisiología experimental. La aplicación de la electromiografía (EMG), 

para la medición de la activación de los músculos durante las fases del movimiento mediante 

el uso de electrodos superficiales supuso un gran avance de cara al futuro en cuanto al control 

y obtención de datos [28]. En esta época, la Biomecánica pasó de ser una ciencia intuitiva a 

estar basada en la cuantificación y el análisis matemático, gracias a las técnicas de análisis y 

obtención de datos a través de la fotografía y la electromiografía (EMG). 

Siglo XX - actualidad 

Al igual que el siglo XVII se considera como uno de los momentos clave en la 

Historia de la Biomecánica del movimiento humano, debido al desarrollo de la mecánica 

clásica, mediados del s.XX es también considerado como otro momento clave. El desarrollo 

tecnológico de las guerras mundiales, el crecimiento de los centros de investigación gracias a 

un incremento de la financiación. La aparición de las computadoras y de las técnicas de 

computación numérica, permiten el modelado del movimiento humano haciendo posible la 

simulación con métodos como el de los elementos finitos (MEF). Durante esta época y hasta 

el presente el aumento del número de investigadores dedicados al avance de la Biomecánica 

del movimiento humano hace imposible resumir y enumerarlos, debido a los numerosos 

avances y aportaciones. La creación de sociedades Biomecánicas, la instauración de la 

biomecánica deportiva, la aparición de la biomecánica como disciplina universitaria y el 
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nacimiento de revistas especializadas son algunos de los acontecimientos genéricos 

acontecidos durante este siglo. 

En la actualidad, el análisis del movimiento humano ha alcanzado un elevado nivel de 

detalle, gracias a la tecnología para la adquisición de datos como sensores de posición, de 

fuerza, acelerómetros y equipamiento biométrico. A partir de los datos obtenidos, mediante el 

modelado y simulación, se han obtenido resultados científicos muy satisfactorios, 

solucionando problemáticas complejas para ayudar a personas con dificultades durante el 

ciclo de caminar.  

A pesar de ello todavía se desconocen muchos aspectos referentes al movimiento 

humano. Por ejemplo cómo intervienen diferentes músculos para producir el movimiento de 

las extremidades en torno a las articulaciones. La complejidad del sistema músculo-

esquelético hace que la determinación de las implicaciones de los músculos en el movimiento 

humano, tendones y ligamentos que se unen en una articulación, sean difíciles de determinar. 

La eficiencia energética de los músculos y la coordinación del sistema musculo-esquelético 

durante el movimiento son, entre otros, aspectos todavía por investigar en profundidad.  

Otro aspecto importante sobre el que se está investigando en la actualidad, es la 

respuesta del sistema musculo-esquelético para mantener el equilibrio durante el ciclo de 

caminar bajo diversas condiciones, como puede ser caminar en terreno irregular o bajo la 

actuación de fuerzas externas que alteren el equilibrio. Estudios sobre cómo perturbar el 

equilibrio en todas las direcciones a través de perturbaciones provocadas para observar cómo 

somos capaces de corregir esas perturbaciones y desequilibrios evitando perder el control 

durante la marcha [29]. Estas investigaciones sobre el movimiento humano ayudan a mejorar 

el desarrollo de wearable robots y exoesqueletos más eficientes.  

A pesar de la idea general de que la Biomecánica y sus ramas como ciencia aplicada 

es reciente; como se puede ver, ha sido desarrollada a lo largo de toda la Historia con 

importantes avances y descubrimientos muy anteriores al siglo XX. Hoy en día la 

Biomecánica es ampliamente considerada como una ciencia complementaria de la Biología y 

la Mecánica con varias líneas de investigación independientes sobre las que van 

desarrollándose cada vez más aportaciones científicas y aplicaciones tecnológicas.  
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2.3.  TECNOLOGÍA INSPIRADA EN LA BIOMECÁNICA 

Previamente se ha introducido la Biomecánica como ciencia y terminología. Se ha presentado 

un resumen de las investigaciones relacionadas con diferentes estudios de la Biomecánica del 

ser humano que han permitido avanzar en el conocimiento del funcionamiento mecánico de 

la locomoción humana. A través de la aplicación del conocimiento de esta ciencia, 

empleando disciplinas de ingeniería mecánica y electrónica, han dado lugar a tecnologías que 

solucionan problemas relacionados con la Biomecánica del movimiento humano mediante 

dispositivos que interactúan y operan en armonía con las personas. A esta disciplina se le 

conoce con el término de Biomecatrónica, y es la fuente de creación de los exoesqueletos y 

wearable robots (Fig. 2.1). 

 
Figura 2.1. Origen de la Biomecatrónica 

 

Se consideran dispositivos biomecatrónicos aquellos que integran elementos 

mecánicos y electrónicos para asistir y mejorar el control del motor humano [30]; abarca los 

campos de la robótica y la neurociencia. Inicialmente los robots fueron creados como 

alternativa a los humanos, para  realizar tareas en ámbitos industriales o peligrosos, con el fin 

de reemplazarlos en la realización de tareas repetitivas y de alta precisión, sin embargo 

actualmente hay una transición de interacción entre humanos y robots [31]. Mientras que 

inicialmente solo se trataba de una interacción, entre humano y robot, de índole informativa, 

a la hora de transferir las órdenes o tareas a realizar, ahora se trata de una interacción física. 

La aplicación donde más importancia tiene esta interacción es en los robots diseñados para 

trabajar en consonancia con el cuerpo humano, también denominados wearable robots; son 

robots orientados a personas, los cuales son portados por el usuario al que proporciona una 

funcionalidad física. La misión de un wearable robot puede ser la de reinstaurar, sustituir, 
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complementar o aumentar una capacidad física del usuario que lo porta; en esta 

investigación, la capacidad está relacionada con el movimiento humano.  

Dependiendo de la necesidad, puede que funcionen sobre una o varias partes del 

cuerpo. Desde prótesis que reemplazan una parte del cuerpo para realizar por completo una 

capacidad perdida, a órtesis, dispositivo externo aplicado al cuerpo, para asistir o aumentar el 

movimiento en usuarios con diferentes tipologías de discapacidades. El hecho de que se 

denominen wearable robots no significa necesariamente que se traten de robots autónomos, 

portables o ambulatorios. Cabe puntualizar la diferencia entre wearable robots y 

exoesqueletos, sobre los cuales se centra esta investigación. Como se ha explicado 

anteriormente: 

 
- Un wearable robot es toda órtesis, prótesis y exoesqueleto que sea portado  por el usuario. 

  - Un exoesqueleto utiliza la anatomía del usuario como herramienta de diseño biomimética 

para su estructura mecánica, basada  en la cinemática del cuerpo.  

 

El usuario porta el exoesqueleto en paralelo con su cuerpo, las articulaciones se 

comportan de la misma manera en el aspecto cinemático que las del cuerpo humano. 

Compuesto por segmentos que conectan las articulaciones, se unen al usuario de forma 

externa. Todo exoesqueleto es considerado un wearable robot pero no a la inversa. 

Anteriormente se ha comentado el biomimetismo implicado en el diseño mecánico de un 

exoesqueleto, sin embargo el término apropiado para un exoesqueleto como dispositivo 

biomecatrónico, es la bioimitación. El mimetismo utiliza las mismas acciones, partes del 

cuerpo y herramientas con las mismas metas, pero sin entender la mecánica y la consecuencia 

de las acciones, mientras que la imitación implica un conocimiento del funcionamiento y una 

adaptación a las necesidades buscadas [32]. Esta es precisamente la función de un 

exoesqueleto, un robot que funcione en armonía con las funciones y características del cuerpo 

humano a través de una interacción humano-máquina que controle la actuación. Dando lugar 

a un dispositivo con inteligencia humana y potencia robótica.  
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2.4.  EXOESQUELETOS Y WEARABLE ROBOTS 

Previamente se ha descrito el origen y la naturaleza de partida para el diseño de 

exoesqueletos y wearable robots. A continuación se presenta una clasificación de los mismos 

en diferentes grupos en base a diferentes características, aplicaciones y categorías. Dada la 

diferencia comentada previamente entre ambos términos, en línea con el ámbito de esta 

investigación, la clasificación se va a centrar en los exoesqueletos. 

Sin embargo, varias de estas clasificaciones pueden llegar a incluir wearable robots 

ya que la definición entre wearable robots y exoesqueletos a veces no hace distinción, 

dependiendo de la estructura mecánica que lo compone. Debido al amplio número de 

exoesqueletos existentes en fase conceptual, prototipos y en periodo de pruebas, unos 

desconocidos y muchos otros de los que se carece de información pública suficiente, elaborar 

una única clasificación en la que englobar toda tipología de exoesqueletos no es sencillo. 

Incluso puede dar lugar a confusión a la hora de catalogar algún exoesqueleto, creando la 

necesidad de establecer nuevas subdivisiones. Diversos autores difieren en el enfoque a la 

hora de clasificarlos, utilizando diferentes razonamientos. Clasificaciones en base a sobre qué 

partes del cuerpo son sustituidas o asistidas, si dispone de actuadores activos o pasivos, la 

movilidad del mismo, la interfaz de control o, en base a su estructura mecánica [33, 34].  

 
Otros autores realizan una clasificación en base a la función que realizan en 

colaboración con el usuario, diferenciando entre exoesqueletos robóticos de aumento de 

capacidades, órtesis y prótesis (robóticas y mecánicas) [35]. En algunos casos profundizan en 

subdivisiones generalmente de investigaciones y diseños concretos. Tales subdivisiones son, 

por ejemplo dentro de las órtesis, un subgrupo de activas y otro de pasivas, y por otro lado 

clasificarlas en función de qué parte del cuerpo asisten [34].  

En base al sector al que van dirigidos, se pueden clasificar como destinados a 

equipamiento médico y de rehabilitación, a aplicaciones militares, al ámbito laboral-

industrial, o al consumidor doméstico para diversas aplicaciones [36]. En esta investigación 

se mencionan los más relevantes para definir el alcance, objetivos e hipótesis de partida de 

esta investigación. Con un enfoque más detallado sobre los que reinstauran o aumentan las 

capacidades locomotoras del tren inferior, orientados a un uso diario, sin necesidad de estar 

ligados a un espacio de uso limitado. 

 



                                           C.2  -  ESTADO DE LA TÉCNICA Y TECNOLOGÍA      28                

	

	

	

2.4.1  Equipos médicos y de rehabil i tación 

Dentro de esta clasificación, existen exoesqueletos de aplicación clínica y uso personal. 

Exoesqueletos destinados a terapias de rehabilitación en centros médicos de carácter fijo y 

estático [37, 38]; En los cuales el paciente utiliza el exoesqueleto normalmente sobre una 

cinta ergométrica y dispone de una pantalla que le va instruyendo en la tarea a realizar. 

Permitiendo al paciente realizar ciclos de caminar alternando diferentes variables en función 

de las necesidades y objetivo deseado. Otros de carácter portátil, permiten a diferentes 

usuarios con diversos tipos de lesión medular reinstaurar el movimiento locomotor del tren 

inferior asistiendo el movimiento con la ayuda de muletas. También existen modelos en los 

que, debido a la estructura y funcionamiento del mismo, no es necesario el uso de muletas, 

aunque reducen la movilidad [39] 

 A pesar de que algunos de los exoesqueletos mostrados en la figura 2.2 estén a la 

venta del público, no están considerados en la categoría de producto comercial ya que se trata 

de aparatos médicos para uso clínico y de rehabilitación, teniendo limitaciones para el uso en 

el ámbito personal dependiendo de las administraciones regulatorias. Otros exoesqueletos, 

están orientados a terapias de rehabilitación y al aumento de las capacidades  en personas de 

edad avanzada para asistir al movimiento en tareas cotidianas reduciendo así el esfuerzo y el 

posible riesgo de lesión debido a caídas [40, 41]. A pesar de ser de carácter móvil, Tienen 

bastantes limitaciones (dificultad de uso, necesita aprendizaje, alto coste y baja autonomía) 

para ser adquirido para uso cotidiano, que le impiden sustituir a sistemas convencionales 

												 	
Figura 2.2. Comparativa de exoesqueletos portátiles 

	



                                           C.2  -  ESTADO DE LA TÉCNICA Y TECNOLOGÍA      29                

	

	

	

como las sillas de ruedas o los andadores. En la Figura 2.2. Se muestra una comparativa de 

algunos de estos exoesqueletos en función de la asistencia que proveen y su coste en el 

mercado. La gran mayoría tienen un precio de venta elevado superior al coste de un 

automóvil, en el caso de HAL (Cyberdyne Inc., Tsukuba, Japón) su precio equivale al 

alquiler durante un periodo e 5 años, debido a la dificultad de uso, necesidad de 

entrenamiento y tratarse de un dispositivo de uso médico y de rehabilitación. Esto quiere 

decir que al momento de redacción de esta tesis, no está aprobado todavía como dispositivo 

para uso personal. Otros exoesqueletos como es el caso de EksoGT (Ekso, Richmond, USA),  

Phoenix (US Bionics Inc., Berkeley, USA) o Hank (Gogoa Mobility Robots, Urretxu, España) 

también son considerados como dispositivos médicos orientados a terapias de rehabilitación, 

esto quiere decir, que la regulación en países como la Unión Europea y Estados Unidos, no 

han aprobado su uso como dispositivo para uso personal. Por otra parte, existen 

exoesqueletos que disponen de esta aprobación, como es el caso de Rewalk Personal 6.0 

(ReWalk Robotics Ltd., Yokneam Illit, Israel) aprobados por el organismo FDA para su uso 

personal y clínico en Estados Unidos. Indego (Parker Hannifin, Cleveland, USA) también 

dispone de aprobación por parte de la FDA para su uso en terapias de rehabilitación en 

pacientes que han sufrido derrames cerebrales que afecten a la locomoción además de su 

aprobación para pacientes con lesiones específicas de médula espinal (Fig. 2.3). Dada la 

complejidad de cada paciente, la aprobación de cada exoesqueleto depende del uso del 

dispositivo (rehabilitación como equipamiento médico y uso personal), el tipo de lesión del 

paciente y el país en el que se distribuye. Uno de los principales retos con los que se 

encuentran los fabricantes de exoesqueletos es la certificación en el uso médico y personal de 

cada dispositivo para las personas con diferentes niveles de discapacidad.  

 
 

Figura 2.3. Exoesqueletos portátiles más populares. Foto cortesía de Exoskeleton Report [2] 
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2.4.2  Aplicaciones mil i tares y de aumento de capacidades 

Dentro de esta tipología se engloban los destinados al aumento de capacidades locomotoras, 

denominados Performance augmenting robotic exoskeleton o Empowering robotic 

exoskeleton [31]. Los inicios en el diseño de exoesqueletos de aumento de las capacidades 

humanas han sido en investigaciones, y por lo general siguen siendo, proyectos financiados 

por el sector militar para la asistencia a soldados en movimientos con carga [42, 43], 

convirtiéndose posteriormente en dispositivos de aplicación fuera del laboratorio tras la unión 

de la empresa Lockheed Martin (Bethesda, USA) en la comercialización del producto [44]. 

Actualmente existen exoesqueletos pasivos que extraen energía durante el caminar para 

recargar baterías [45], amortiguadores de impacto [46], los cuales podrían ser 

comercializados a pesar de tener un inicio con fines militares (Fig. 2.4). Laboratorios de 

investigación están desarrollando wearable robots o soft exoskeletons para la reducción del 

coste metabólico durante la marcha, a través del uso de exoesqueletos actuados por cables y 

de estructura flexible aplicados en exoesqueletos cuasi pasivos [47, 48] y con actuación 

eléctrica para la asistencia al movimiento en las articulaciones de la cadera y la rodilla [49]. 

Posteriormente los exoesqueletos de esta tipología han sido aplicados a su uso en el ámbito 

clínico para terapias de rehabilitación en pacientes que han sufrido derrames cerebrales [50]. 

 

 

 

                               
 

Figura 2.4. A la izquierda el Exosuit flexible [39] y a la derecha el exoesqueleto R1-BLEEX [34] 
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2.4.3  Productos para la industria y el consumidor doméstico 

Cada vez son más los exoesqueletos que se incluyen en esta categoría, en el momento de 

redacción de esta tesis, más de veinte modelos entre exoesqueletos y wearables destinados a 

la parte superior e inferior del cuerpo existen comercializados. Centrándonos en el tren 

inferior, están diseñados con el fin de mejorar la ergonomía y el confort de los operarios, para 

evitar problemas de fatiga durante periodos prolongados. Su uso ha demostrado descensos 

sustanciales de las fuerzas sobre la zona lumbar en el levantamiento de cargas manuales [51]. 

Otros exoesqueletos comercializados destinados a la reducción de fuerzas en la espalda para 

tareas de levantamiento de cargas son: HAL-LB (Cyberdyne Inc., Tsukuba, Japón),  

Chairless-chair (Noonee, Zurich, Suiza), LegX (US Bionics Inc., Berkeley, USA) (Fig. 2.5).  

Grandes fabricantes del sector del automóvil y electrónica también han dado sus pasos en el 

sector de los exoesqueletos en el desarrollo de modelos para la distribución de cargas pesadas 

[52], destinados al aumento de capacidades Atoun-Y (Atoun Inc., Nara, Japón) y prototipos  

de asistencia al movimiento, así como para la reducción de esfuerzos en la espalda durante 

tareas de manejo de cargas [53].  

 Previamente se han incluido los exoesqueletos dedicados al aumento de capacidades, 

dentro de la clasificación de aplicaciones militares. Sin embargo, también existe un interés 

por parte de los fabricantes en crear productos comerciales destinados a cubrir este tipo de 

funciones de aumentar las capacidades del usuario. En el sector militar la meta principal se 

centra en reducir el consumo metabólico durante largos periodos de marcha bajo condiciones 

de carga añadida, intentando reducir el peso, maximizando la autonomía y el confort. La 

tendencia del sector laboral se sitúa en el aumento de capacidades de fuerza o de resistencia 

						 								 	
	

Figura 2.5. De izquierda a derecha: Exoesqueleto HAL-LB, Chairless-chair y Atoun-Y cortesía de 
Cyberdyne Inc., Noonee y Atoun Inc. 
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en operarios del sector industrial. Exoesqueletos que reducen el esfuerzo de determinadas 

tareas repetitivas utilizando actuadores pasivos [54] otros permiten utilizar herramientas 

pesadas en posiciones incómodas [55] o mediante el empleo de actuadores activos permiten a 

personas continuar con tareas y trabajos en los que se requiere fuerza física. A pesar de las 

numerosas tipologías de exoesqueletos con diferentes aplicaciones y funcionalidades, siguen 

apareciendo nuevos exoesqueletos o wearable robots pertenecientes a distintas categorías. 

2.4.4  Otras aplicaciones y t ipologías. 

Existen otras aplicaciones de exoesqueletos pertenecientes a diferentes sectores que no 

corresponden a ninguna de las categorías anteriormente descritas. Exoesqueletos utilizados 

como dispositivos de control de robots o maquinaria a través de exoesqueletos de tele-

operación sobre las extremidades superiores empleados como sistemas de adquisición de 

datos cinemáticos de los movimientos de las extremidades superiores o como sistemas de 

rehabilitación generando fuerzas de asistencia sobre los brazos [56, 57]. Otros productos han 

orientado el empleo de exoesqueletos a su uso como herramienta de feedback sobre el 

usuario [58, 59] mientras el usuario camina sobre una cinta, el movimiento se registra a 

través de sistemas de vídeo [60-62]. Investigaciones recientes han empleado exoesqueletos 

virtuales para el control de robots mediante gestos transmitidos por un humano que alimentan 

el modelo biomecánico de un exoesqueleto virtual [63]  

En los últimos años, el auge de la tecnología de realidad virtual y su aplicación al 

sector de los videojuegos, ha dado lugar a la aparición de exoesqueletos o wearable robots. 

Utilizados como herramienta para navegar y controlar las acciones del usuario en el mundo 

virtual, pueden ser considerados como un sistema de tele operación [64]  

Los exoesqueletos comentados previamente en la categoría de exoesqueletos militares 

[39,40], también denominados exo-trajes o soft exoskeletons, son una tendencia cada vez más 

común debido a la mejora en el confort e interacción humano-máquina así como la reducción 

del peso de la estructura y del exoesqueleto en general. Por lo que podría considerarse como 

una nueva tipología a la hora de clasificar los exoesqueletos. A día de hoy la mayor parte van 

destinados a la parte superior del cuerpo como por ejemplo exo-trajes diseñados con el fin de 

mejorar la ergonomía de los trabajadores [65] 
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2.5.  EL CICLO DE LA MARCHA HUMANA 

El movimiento de caminar puede ser definido como el ciclo de la marcha que los seres 

humanos utilizan a velocidades bajas [66]. La gran mayoría de investigadores tendemos a 

utilizan el término marcha y caminar como sinónimos. Dependiendo el contexto pueden 

emplearse indistintamente. Sin embargo, cabe recalcar las diferencias entre ambos términos. 

El diccionario de la Real Academia Española lo denomina como el modo de caminar del 

hombre. La marcha determina la tipología y estilo de caminar del ser humano, sirviendo 

como comparativa entre diferentes sujetos, mientras que el caminar se refiere al proceso de 

locomoción como tal. 

El ciclo de marcha o la marcha, se trata de una consecución de movimientos 

locomotores originados por las extremidades inferiores y clasificadas por fases determinadas 

por posiciones de contacto con el suelo, los cuales se repiten periódicamente en cada ciclo de 

la marcha [67]. A lo largo de esta investigación se utiliza el término ciclo completo de la 

marcha o duración del ciclo para determinar el tiempo de duración del mismo. Traducido en 

porcentaje sobre a un 100% como tiempo total del ciclo.  

Se considera el inicio del ciclo de la marcha el contacto de un pie con el suelo, 

finalizando con el nuevo contacto del mismo pie, sin embargo cualquier evento de contacto 

del pie puede ser considerado como inicio y fin del ciclo debido a la repetición cíclica de las 

secuencias del movimiento y o de las fases que componen la marcha. En esta investigación se 

ha empleado el contacto inicial o contacto del talón como indicador para el inicio del ciclo de 

la marcha. El ciclo de la marcha se divide en dos fases principales, la fase de apoyo y la fase 

de balanceo las cuales a su vez se pueden subdividir en periodos determinados por las 

características del contacto del pie con el suelo (Fig. 2.6).   

La fase de apoyo se subdivide en 4 periodos: 

	
-  Periodo de aceptación del peso o respuesta de carga, el cual comprende el 

periodo entre el contacto del talón del pie con el suelo hasta el contacto total 

del pie. El porcentaje del ciclo al que corresponde este periodo puede variar 

dependiendo del tipo de marcha asociada a cada sujeto y ronda entre el 10-

12% del ciclo total. 

- Periodos de apoyo (intermedio y final) continúan el ciclo hasta el 50%. 
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- El periodo de pre-balanceo se inicia cuando el pie realiza una dorsiflexión, y 

finaliza en el momento en el que el pie comienza la propulsión del 

movimiento dando comienzo a la fase de balanceo, la cual ocurre entre el 60-

65% del ciclo de la marcha. 

La fase de balanceo consta de 3 periodos: 

- Periodo de balanceo inicial, que comienza en el momento en el que el pie deja 

de tener contacto con el suelo. 

- Periodo de balanceo intermedio que comprende el tiempo del pie en el aire. 

- Periodo de balanceo final, que finaliza con el nuevo contacto del talón, 

terminando así un ciclo de la marcha.	

 Dentro del ciclo de la marcha, se puede hacer una división del ciclo en base al 

contacto simple o doble, el cual ocurre cuando ambos pies al mismo tiempo están en contacto 

con el suelo, y se producen dos veces durante el ciclo de la marcha, al principio y al final de 

la fase de apoyo [67]. Periodo el cual corresponde a la aceptación de la carga en el contacto 

del talón y el momento previo a la propulsión de la pierna. La fase de contacto simple del pie, 

puede clasificar con precisión los periodos correspondientes a la fase de apoyo. En la Figura 

2.7, se representa la fuerza vertical de contacto y los diferentes periodos (Contacto Inicial 

(IC), Respuesta de carga (LR), Apoyo Intermedio (MSt), Apoyo final (TSt), Pre Balanceo 

(PS) y levantamiento de puntera (TO) En esta investigación se emplea otra clasificación para 

definir la fase de contacto simple dividiéndola en: contacto del talón (IC), aceptación de la 

carga (LR), contacto total (MSt), contacto metatarsal (TSt) y levantamiento de la puntera 

(TO) eliminando el Pre Balanceo.    

									 	
 

Figura 2.6. División de las fases que componen el ciclo de la marcha humana (Modificación de la 
figura 15-6. [3]). 
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2.6.  ADQUISICIÓN DE DATOS BIOMÉTRICOS Y ANÁLISIS DEL 

MOVIMIENTO HUMANO 

Los exoesqueletos, al igual que otros dispositivos tecnológicos, requieren de determinados 

datos técnicos para la consecución del diseño y el posterior control de los actuadores. En el 

caso de los exoesqueletos destinados a la asistencia de las extremidades inferiores, requieren 

datos biométricos procedentes del cuerpo humano influyentes en el movimiento a asistir. En 

especial el empleo de datos cinemáticos para el control de la trayectoria predeterminada a 

seguir por el exoesqueleto [37, 68]. Estos datos son específicos de cada ser humano, con una 

variabilidad de los datos cinemáticos, dependiente de la edad [69], el  género,[69, 70] peso 

[71], o la altura [72]. Los datos biométricos relacionados con el movimiento humano, se 

denominan datos cinemáticos y cinéticos, necesarios para el cálculo del sistema dinámico de 

cuerpo humano en movimiento en la obtención de las fuerzas y momentos que generan el 

movimiento sobre cada articulación. El ámbito de estudio de esta investigación se centra en el 

análisis de los movimientos locomotores, en concreto con el de la marcha humana, orientado 

al diseño de exoesqueletos para las extremidades inferiores. Por tanto, a continuación solo se 

describen los métodos, modelos y técnicas relacionadas con los estudios de movimiento que 

afecta a la locomoción. Aplicaciones a la adquisición y análisis de datos biométricos faciales 

[73, 74] y de reconocimiento de gestos  han sido excluidos en la descripción del estado de la 

técnica [75].  

 

																																											 	
	
 Figura 2.7. La fuerza vertical de contacto puede identificar con precisión los cinco periodos durante 

el apoyo simple de la pierna [5]. 
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2.6.1  Análisis cinemático 

En este apartado se repasan los métodos y modelos de interpretación empleados en el análisis 

del movimiento del cuerpo humano sin tener en cuenta las causas de su origen. Es decir sin 

tener en cuenta las fuerzas internas o externas que lo originan, atendiendo exclusivamente a 

los detalles del movimiento como tal. El término empleado para denominar esta tipología de 

análisis es la cinemática. Los datos cinemáticos son aquellos que permiten la descripción de 

la posición de los cuerpos en el espacio y sus derivadas temporales (velocidades y 

aceleración) [76].  

La interpretación de los movimientos permite entender y predecir el comportamiento 

humano en situaciones complejas. A través de  diferentes enfoques, se emplean modelos para 

representar el cuerpo humano y su movimiento, con unas características y condiciones 

determinadas en función de los objetivos del análisis. Aplicaciones tales como la animación 

gráfica, estudios sobre la predicción del movimiento, elaboración de diagnósticos clínicos, 

aplicaciones médicas o el diseño de dispositivos de asistencia al movimiento entre otros.  

El análisis cinemático del movimiento humano se puede clasificar en tres grandes 

áreas: el análisis del movimiento de partes individuales del cuerpo, el análisis del movimiento 

y comportamiento del cuerpo humano utilizando cámaras y el análisis de nivel superior a 

través de modelos computacionales [75]. Debido al ámbito de esta investigación, tan solo se 

describen los análisis que conciernen al movimiento del cuerpo entero debido al interés en el 

cálculo dinámico del sistema para la determinación de los pares articulados que originan el 

movimiento, los cuales sirven de base para el dimensionamiento y control de la asistencia 

motora. 

2.6.1.1  Modelos de análisis 

La interpretación, análisis y adquisición de datos cinemáticos que determinen las poses o 

posiciones del cuerpo humano en el espacio varían en cuanto al enfoque y tecnología 

empleados. Existen dos tipos de enfoques en el análisis del movimiento humano en el plano 

bidimensional [77-79], dependiendo de si emplean modelos gráficos para su estudio o no. En 

el caso de no emplear modelos gráficos, se utilizan colores o información de texturas 

obtenidas mediante cámaras y suposiciones de posiciones futuras para la determinación del 

movimiento [80, 81]. No obstante está más extendido el empleo de modelos gráficos [82, 83]. 

La mayoría de las técnicas empleadas para registrar el movimiento humano en el espacio 

tridimensional se basan en modelos gráficos que representan de forma simplificada el cuerpo 
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humano como una cadena cinemática. Estos modelos son alimentados por los datos 

cinemáticos mediante  contornos, posiciones en el espacio cartesiano o variaciones de la 

posición angular de los elementos; datos obtenidos por tecnologías diferentes, entre las que 

destacan el uso de cámaras, sensores inerciales, goniómetros electrónicos o sensores de 

flexión resistivos. 

A) Modelos de segmentos  

La representación más sencilla del cuerpo humano consiste en un conjunto de 

segmentos rígidos conectados por articulaciones. A pesar de que el cuerpo humano no se 

comporta de esta manera, componiéndose de uniones no rígidas entre extremidades, las 

cuales que permiten extensiones limitadas por ligamentos y tendones [84], esta simplificación 

del modelo es ampliamente utilizada en el análisis del movimiento humano [75]. Otro 

modelos utilizan variantes basadas en el análisis de los diferentes grados de libertad de los 

componentes del cuerpo humano [85-89]. El método más extendido y el cual se emplean en 

la validación y comparación de resultados de  esta investigación, se basa en los datos 

obtenidos at través de cámaras y marcadores reflectantes que determinan la posición en el 

espacio cartesiano [90].  

 

 

																			 		                    
Figura 2.8.  En la parte izquierda la notación empleada en el análisis de movimiento, en la parte central 

el modelo biomecánico tridimensional con representación de los volúmenes que representan las partes 
del cuerpo y en la parte derecha el modelo de segmentos y la posición de los marcadores empleados en 

el software de análisis Visual 3D®. 
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El empleo de modelos de segmentos rígidos para representar el cuerpo humano 

permite la adaptación y perfeccionamiento del mismo acorde a las necesidades del análisis,  

desde modelos más sencillos que representan las partes del cuerpo como la cabeza, el torso, 

los brazos, las piernas y los pies unidos mediante articulaciones rígidas [91, 92],  hasta 

modelos más complejos que emplean articulaciones con muelles virtuales, que modelan con 

más precisión el comportamiento elástico de las articulaciones humanas [93]. Otros modelos 

desarrollan la complejidad asignado mayores grados de libertad al modelo para representar de 

forma más precisa el cuerpo humano [94, 95]. Los segmentos que conforman el modelo están 

directamente relacionados con la proyección del cuerpo humano en contornos o volúmenes 

generados en dos o tres dimensiones En función de la anatomía específica del sujeto a 

analizar, los segmentos son escalados en base a su antropometría. La figura 2.8 muestra la 

notación empleada en los planos de movimiento, un modelo sencillo 2D y otro complejo 3D 

el cual emplea un modelo compuesto por segmentos volumétricos elípticos. El modelo de 

segmentos en dos dimensiones proporciona la forma y estructura del cuerpo humano. En un 

modelo tridimensional, los elipsoides se emplean para describir las propiedades inerciales, la 

posición del sistema para el análisis del sistema dinámico. 

B) Modelos ocultos de Markov 

Existen modelos más complejos basados en el análisis computacional de imágenes 

secuenciales, apoyados en el análisis del movimiento del cuerpo humano como un sistema 

multi-cuerpo. El modelado de las partes del cuerpo emplea imágenes de diferentes personas 

en cada fotograma, realizando una superposición de todos los datos y teniendo en cuenta la 

relación anatómica entre las partes del cuerpo. La trayectoria de los movimientos se utiliza 

para extraer las características entre dos fotogramas consecutivos; los cuales determinan el 

componente periódico del movimiento para cada una de las partes del cuerpo [75]. Los 

modelos ocultos de Markov (HMM) son entrenados para el reconocimiento de los patrones 

característicos de la marcha [96]. El reconocimiento de los movimientos de la marcha a 

través de las diferentes poses, evita la necesidad del empleo de marcadores reflectantes o  

modelos complejos que hagan coincidir configuración de la cadena cinemática del modelo 

con los datos obtenidos en imágenes.  
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2.6.1.2  Técnicas y materiales de adquisición de datos cinemáticos 

La adquisición de los datos cinemáticos de las articulaciones o segmentos que componen el 

cuerpo humano, son fundamentales en la consecución de los análisis del movimiento 

humano. En este apartado se describen las técnicas y tecnología empleada para la obtención 

de dichos datos biométricos, tratando diferentes enfoques centrados en la obtención de datos 

cinemáticos para el estudio de la marcha y movimientos locomotores; con especial interés en 

el movimiento de los miembros inferiores, así como el aprovechamiento de los sistemas de 

adquisición de datos como futuras herramientas de control de actuadores en exoesqueletos 

para la asistencia al movimiento en las extremidades inferiores. 

A) Cámaras infrarrojas y sistemas optoelectrónicos  

En el apartado anterior se han descrito los modelos y metodologías empleados en el 

análisis cinemático del movimiento humano. La ejecución de dichos modelos, que 

representan e incluso algunos predicen el movimiento, requiere de una fuente de datos 

biométricos, adquiridos mediante el empleo de diversas técnicas. En el apartado 2.2 

Antecedentes e historia, se menciona el uso de cámaras en los primeros estudios del 

movimiento. Hoy en día, el empleo de cámaras sigue siendo el método más extendido y 

utilizado en la obtención de los datos cinemáticos que alimenta el modelo biomecánico.  

 La adquisición de datos se lleva a cabo en instalaciones con un espacio dedicado al 

movimiento del sujeto de estudio. Alrededor del sujeto y de la zona sobre la que se va a 

mover, se colocan cámaras infrarrojas o sistemas de vídeo con tecnología optoelectrónica, las 

cuales registran los movimientos del sujeto desde diferentes ángulos. El sujeto de estudio 

porta una serie de marcadores reflectantes (marcadores pasivos) como los que se muestran en 

la figura 2.9, los cuales se sitúan sobre posiciones específicas relacionadas con la anatomía 

del sujeto. Durante el movimiento, las cámaras emiten un pulso a través de las luces 

infrarrojas que rodean la lente (figura 2.10) a una frecuencia de entre 100-360FPS, la luz 

reflejada por los marcadores es la única registrada por las cámaras sincronizadas con la señal 

de pulso. La posición cartesiana en el espacio tridimensional determina la posición de cada 

marcador. Las trayectorias registradas por los marcadores alimentan el modelo biomecánico 

desarrollado, y mediante transformaciones e integración matemáticas calcula la cinemática 

del cuerpo humano definido previamente; proporcionando así los datos cinemáticos de salida. 
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 El empleo de sistemas de procesamiento de imágenes optoelectrónicos clasificado 

dentro de los sistemas de visión 3D, es una variante al uso de cámaras infrarrojas en el cual se 

emplea una secuencia de tres cámaras para determinar la posición espacial de un punto en 

movimiento en coordenadas tridimensionales. El uso de sistemas de marcadores LED activos 

(sensores) que emiten un pulso LED secuencial, permite determinar la posición exacta de 

cada marcador utilizando métodos de interpolación sobre la señal recibida que determinan la 

posición [97]; gracias al empleo de sistemas multi-cámara integradas en cada cámara 

receptora (al menos tres), capaces de determinar la posición tridimensional del marcador con 

un dispositivo multi-cámara.  

A pesar de que ambos métodos emplean un sistema de cámaras y marcadores, los dos 

métodos proporcionan datos de manera muy diferente. En el caso de los marcadores pasivos 

(reflectantes), cada cámara que registra la luz de un marcador siendo tan solo capaz de 

registrar su posición en 2D en el plano perpendicular al eje óptico [98]. La ventaja de los 

sistemas optoelectrónicos de marcadores activos con respecto al empleo de sistemas de 

cámaras infrarrojas y marcadores es que no necesitan una identificación de cada marcador 

con cada cámara para determinar la posición. Cada cámara infrarroja proporciona la posición 

bidimensional de un marcador (pasivo), requiriendo por tanto de al menos dos cámaras para 

determinar la posición tridimensional de un marcador pasivo mediante un proceso de 

triangulación matemática realizado por el software de procesamiento [99]; activando los 

marcadores pasivos (reflectantes) por la emisión del pulso provocado por las cámaras 

infrarrojas [100].  

            

 
 
Figura 2.9.  En la parte izquierda la posición del sujeto de estudio con los marcadores colocados en los 

puntos de referencia anatómicos. En la parte derecha la representación del modelo biomecánico de 
segmentos rígidos (Mixamo®). 	
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 El empleo de sistemas basados en técnicas de vídeo para la obtención de los datos 

cinemáticos ha sido empleado y demostrado como método fiable para la cuantificación y 

adquisición de la cinemática del cuerpo durante el movimiento en numerosos estudios. Sin 

embargo, no está exento de limitaciones y necesidades de mejora. El requerimiento de 

equipamiento especial, unas instalaciones fijas interiores preparadas, la necesidad de un 

software comercial dedicado, la influencia de la luz en el funcionamiento, el alto coste 

computacional y de procesamiento de los datos; implican un coste material y una curva de 

aprendizaje elevados para la obtención de los datos cinemáticos.  

Aspectos como la necesidad de una instalación fija, complejidad en la calibración, el 

uso del equipamiento y colocación de los marcadores de forma precisa son aspectos a tener 

en cuenta. La identificación de las referencias anatómicas y su colocación pueden originar 

errores en la repetitividad de resultados. Esto indica la necesidad de disponer en determinadas 

aplicaciones o estudios de sistemas alternativos para la adquisición de datos que permitan una 

su uso en el exterior, reduzcan el coste y faciliten la obtención y el procesamiento de datos.  

Existen otras alternativas de video-análisis sin el empleo de marcadores, denominados 

sistemas de visión 3D o sistemas de procesamiento de imagen. Los cuales se clasifican en 

sistemas activos y pasivos de visión [101]. El uso de escáneres láser y sistemas de luz 

estructurada, registran los datos del sujeto durante el análisis a través de un barrido de 

escaneo, obteniendo medidas 3D muy precisas [102]. Sin embargo requieren de un entorno 

de operación controlado y están limitadas al escaneo de poses estáticas, por lo que no son de 

aplicación a la obtención de los datos cinemáticos durante el movimiento. En cuanto a los 

sistemas pasivos, utilizan los datos obtenidos en imágenes de vídeo combinado con el uso de 

algoritmos complejos y modelos biomecánicos dependientes de la aplicación objeto de 

              
 

Figura 2.10.  A la izquierda una cámara infrarroja Vicon 460 y marcadores reflectantes pasivos 
(Cortesía de Vicon Motion Systems, Oxford, Reino Unido). En la parte derecha una instalación para la 

obtención de datos cinemáticos (Cortesía de NaturalPoint Inc.).	
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estudio, en función de las partes del cuerpo que interese analizar; desarrollando algoritmos 

que reconstruyen la cinemática del cuerpo [103]. Esta reconstrucción cinemática de las partes 

de cuerpo se realiza por estimación de las poses a través del reconocimiento de las siluetas 

obtenidas por las cámaras y el brillo de los píxeles; diferenciando el movimiento de los 

pixeles con el fondo estático, al cual se le asigna un color negro por lo general. Este método 

permite una reducción sustancial del tiempo de preparación, pero requiere del uso de un 

software complejo y modelos biomecánicos específicos para cada aplicación [102, 104].   

B) Acelerómetros y unidades de medición inercial 

El empleo de acelerómetros para la medida directa de las aceleraciones de las partes 

del cuerpo es una técnica que puede parecer reciente pero desde los inicios se ha aplicado a 

estudios relacionados con el movimiento humano [105-108]. Capaces de medir la aceleración 

lineal del objeto sobre el que se colocan, su funcionamiento se basa en la colocación de una 

masa interna conectada mediante transductores de fuerza, normalmente en forma de muelles, 

los cuales registran la aceleración de la masa interna a través de la fuerza registrada, 

convertida en una señal de voltaje. Los acelerómetros tri-axiales son capaces de medir 

aceleraciones en el espacio 3D; sin embargo, su aplicación es limitada en determinados casos 

de aplicación al análisis del movimiento humano, en las cuales la dirección absoluta del 

vector aceleración no cambia drásticamente, evitando orientaciones indeterminadas para el 

sensor. La solución para evitar estas problemáticas pasa por el empleo de unidades de 

medición inercial, utilizando la fusión de sensores para determinar la orientación de los 

cuerpos durante el movimiento. 

La implementación de Unidades de Medición Inercial (IMU) integradas en Sistemas 

Electromecánicos (MEMS) permite una reducción del tamaño y del coste de implementación, 

además facilita la adquisición y el tratamiento de los datos de medida; convirtiéndose así en 

una alternativa ambulatoria al empleo de técnicas de vídeo. La IMU, compuesta por un 

acelerómetro, un giroscopio y un magnetómetro, es capaz de medir la aceleración, la 

velocidad angular y la intensidad del campo magnético en el sistema de referencia local 

tridimensional del sensor. El aprovechamiento de la fusión de los datos obtenidos por los 

diferentes sensores permite el cálculo de la orientación del sensor de manera precisa en 

aplicaciones de análisis del movimiento humano [107, 109-111]. Es importante remarcar que 

la obtención de la orientación es determinada respecto a la orientación inicial del sensor, es 

decir con respecto al Sistema de Referencia Local de cada sensor. En determinados estudios 
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de movimiento puede ser necesario conocer la posición del sujeto de estudio respecto a un 

Sistema de Coordenadas Global fijo. 

 La orientación es descrita a través del empleo de cuaternios, matrices de rotación o 

ángulos de Euler. Existen algoritmos de integración para la determinación de la orientación 

[112]; sin embargo el ruido y los posibles errores provenientes de la lectura del giroscopio 

incurren en grandes errores de integración. El empleo de técnicas o filtros de fusión en la 

implementación de los algoritmos ayuda a minimizar el error en la orientación resultante, 

produciendo resultados precisos [113-115]. El método más empleado en el cálculo de la 

orientación suele emplear un valor estimativo por integración de la velocidad angular 

detectada por el giroscopio [116]. Una problemática derivada del uso de giroscopios es la 

desviación de la medida al realizar cambios bruscos de orientación. El empleo del 

acelerómetro permite corregir estas desviaciones utilizando la aceleración obtenida sobre el 

sistema de referencia del sensor [114]. A su vez, las medidas obtenidas por el acelerómetro, 

pueden causar indeterminación de la orientación en ciertos análisis del movimiento. Debido a 

que no son capaces de distinguir entre la aceleración gravitacional, traslacional y rotacional, 

producida sobre el sensor, es necesario determinar la dirección del vector de la componente 

gravitatoria. Para ello se emplea la medida obtenida por el magnetómetro; determinando así 

la orientación del sensor respecto al norte magnético que define el plano horizontal, el cual es 

perpendicular al vector de la componente gravitacional de la aceleración. 

La combinación de acelerómetros y giroscopios situados en las extremidades 

inferiores, ha sido empleada con buenos resultados en la estimación de poses durante la 

marcha. Utilizando la velocidad angular obtenida por el giroscopio para estimar la 

aceleración y determinar por integración la posición angular de la cadera y de la rodilla [117-

119] Algunos investigadores proponen métodos para emplear con sistemas que no dependan 

de una homogeneidad en el campo magnético, utilizando exclusivamente la medida del 

acelerómetro y del giroscopio para el análisis de la marcha; obteniendo resultados precisos en 

comparación con sistemas ópticos de video-análisis con marcadores [120, 121] .Estos 

estudios emplean IMU comerciales de coste elevado en comparación con los sensores de bajo 

coste lo que les permite conseguir un nivel de precisión mucho mayor [122, 123] (Fig. 2.11.). 

A pesar de la precisión de medida de las IMU comerciales, los resultados obtenidos 

comparativamente con sistemas convencionales no son del todo precisos en tareas  que 

conciernen a la marcha para el registro de la orientación en determinadas partes del cuerpo 

humano [124]. 
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 El empleo de sensores IMU en combinación con sensores virtuales que simulan su 

posición en la articulación de la cadera y la rodilla, produce resultados razonables en 

comparación con otros sistemas de adquisición de datos. Sin embargo, depende de la 

precisión en la pose de inicio, lo cual genera errores notables en el cálculo de los ángulos de 

la cadera [125]. Dependiendo de las necesidades y condiciones del análisis del movimiento a 

analizar, la estrategia en la elección del algoritmo de fusión cambiará. Esto plantea un campo 

muy diverso con numerosas investigaciones como las comentadas previamente en las que 

cada investigación desarrolla nuevos algoritmos y técnicas de fusión de datos acorde a sus 

necesidades, produciendo resultados precisos en diferentes ámbitos pero no en todos al 

mismo tiempo. Por ejemplo la determinación de la posición del brazo de forma precisa 

detectando movimientos reales en el ámbito de la rehabilitación ambulatoria [126]. 

 A pesar de que la fusión de los sensores presentes en una Unidad Inercial de Medida 

permite la obtención adecuada de la orientación de forma precisa, los sensores no están 

exentos de errores y limitaciones. El rendimiento del magnetómetro se ve afectado por la 

presencia de campos magnéticos producidos por dispositivos electrónicos y materiales 

ferromagnéticos cercanos, los cuales influyen en la medida y por consiguiente generan 

errores en el cálculo final de la orientación, limitando así la precisión de medida [127, 128]. 

La aplicación de las IMU afecta de manera directa en la elección de los algoritmos de fusión 

empleados en la obtención de la orientación final. Por ejemplo el uso de un filtro Kalman no 

es capaz de realizar computaciones rápidas debido al empleo frecuente de modelos no 

lineales como los cuaternios: es un filtro eficiente y ampliamente utilizado en aplicaciones de 

navegación y control de vehículos; mientras que en el cálculo de la orientación angular de 

                           
            

Figura 2.11.  A la izquierda un IMU comercial de alta precisión Xsens Awinda (Cortesía de Xsens 
Inc.), a la derecha IMU LSM9D1 de bajo coste (Cortesía Sparkfun Electronics).	
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segmentos como la pierna o el pie, los cuales sufren movimientos y aceleraciones centrípetas 

rápidas, el rendimiento se ve disminuido [115, 129]. En el ámbito de la adquisición 

biométrica médica su validación está limitada a movimientos simples, tales como 

movimientos de inclinación del tronco o la cabeza que no producen grandes errores en la 

integración debido a la baja aceleración durante el movimiento en comparación con las 

extremidades [130]. Otros algoritmos están dedicados a la estimación de la orientación y al 

cálculo de la posición angular de las articulaciones mediante el empleo de algoritmos en la 

fase de post-procesado de datos [131]. 

C) Encoders y potenciómetros  

La obtención de medidas directas mediante el empleo de goniómetros electrónicos fue 

una de las primeras técnicas empleadas en la obtención de los datos biométricos cinemáticos. 

Adquiriendo los ángulos de flexión a través de la conversión de señales eléctricas en medidas 

continuas de posición angular mediante el uso de transductores [132, 133], .Los encoders 

lineales o rotativos, son transductores electromecánicos capaces de medir el movimiento 

relativo y el  absoluto.  

Existen diferentes tecnologías para obtener la señal de lectura: ópticas, mecánicas y 

magnéticas entre otras. Los encoders magnéticos incorporan un imán multipolar y un sensor 

de efecto Hall, el cual registra los cambios del campo magnético inducidos por el imán 

durante la rotación en forma de señal sinusoidal por cada revolución. La desventaja del uso 

de estos encoders es su baja resolución de medida a pesar de tener un bajo coste y largos 

ciclos de vida y funcionar sin contacto entre piezas. Además, requieren de un alineamiento 

especial de los imanes y un apantallado magnético de corriente  continua para evitar las 

interferencias con otros sensores; lo cual puede incrementar la complejidad de su 

implementación y el coste  [134]. Entre las  aplicaciones destacables en el ámbito de los 

wearable robots están  el registro de la posición de las manos [135], adquisición de datos en 

articulaciones activas sobre manos biomecatrónicas [136] y prótesis para las extremidades 

superiores [137]. Investigaciones recientes han empleado satisfactoriamente encoders 

magnéticos absolutos de bajo coste en la adquisición del ángulo de flexión de la rodilla 

durante la marcha [138]. A pesar de que los resultados comparativos con sistemas 

convencionales de análisis de movimiento son buenos, el estudio tan solo comprende una 

articulación y la comparación entre sistemas de adquisición, no comprende el ciclo de la 

marcha simultáneamente. Las características dinámicas del movimiento humano plantean la 
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necesidad de un sistema con una buena resolución y precisión bajo condiciones dinámicas 

exigentes. Su uso como herramienta de control en línea tampoco ha sido validado, al tratarse 

de datos adquiridos en modo fuera de línea. 

Uno de los más comunes es el caso de los encoders ópticos, los cuales proporcionan 

mucha mayor precisión y excelente respuesta dinámica, además de ser inmunes a la 

influencia de campos magnéticos cercanos con respecto a los encoders magnéticos [139]. En 

el caso de los encoders relativos o incrementales, una fuente de luz emite un pulso el cual 

pasa a través de las ranuras de un disco hasta un foto detector que detecta la posición relativa 

del disco, el número de ranuras en las que está dividido el disco determina la resolución de 

medida del encoder. Al tratarse de una medida relativa, implica la necesidad de determinar un 

cero de calibración  en aplicaciones angulares de más de 360º. Por otro lado, los encoders 

absolutos producen una señal digital única para cada posición, pero su coste es mucho mayor 

al de los encoders incrementales gracias al uso de un disco codificado radialmente con las 

diferentes posiciones.   

El empleo de encoders en sistemas robóticos y en líneas de producción industrial para 

el control de la posición rotativa de elementos, está muy extendido y es considerada la 

tecnología estándar debido al empleo predominante de motores rotativos. Aplicaciones de 

wearable robots empleados en tele-operación, utilizados como una herramienta de manejo a 

distancia, resemblan el empleo de encoders en robots industriales debido a la facilidad de 

incorporarlos en las articulaciones de la estructura mecánica. No obstante el uso de encoders 

en estas investigaciones no tiene un aplicación como herramienta para la adquisición de datos 

cinemáticos del cuerpo humano, si no que su empleo está orientado al control de la posición 

en wearables o exoesqueletos tele-operados [140].  Otras investigaciones han empleado 

encoders en robots fijos de rehabilitación destinados a realizar tareas que implican la 

movilidad de los brazos, utilizándolos como herramienta de retroalimentación en el control 

de los actuadores [57]. 

La implementación de encoders en sistemas completos capaces de adquirir los datos 

cinemáticos de las extremidades inferiores es exclusiva de exoesqueletos de asistencia al 

movimiento previamente desarrollados. Los datos cinemáticos obtenidos directamente por los 

encoders integrados en los actuadores de un exoesqueleto, con el fin de clasificar las fases 

que componen el ciclo de la marcha a través del empleo de algoritmos de redes neuronales 

para optimizar y mejorar la asistencia de los actuadores [141]. Investigaciones similares en el 

uso de redes neuronales para la clasificación de las fases de la marcha como alternativa al uso 
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de sensores de fuerza colocados en el pie [142]. Destacar que estas investigaciones emplean 

encoders instalados en exoesqueletos previamente diseñados y concebidos para la asistencia 

al movimiento, en los cuales necesitan emplear una asistencia llamada “fantasma” para 

compensar la influencia de la masa adicional del exoesqueleto sobre la marcha, debido al 

peso considerable del sistema completo. Además, se tratan de exoesqueletos de alto coste, 

por lo que su desarrollo no está destinado a ser usado como sistema de adquisición, puesto 

que presenta desventajas en peso y versatilidad para se si utiliza exclusivamente para la 

obtención de datos biométricos. 

 Por último, en la categoría de sensores capaces de obtener datos cinemáticos directos, 

se encuentran los potenciómetros. Se trata de transductores sencillos que emplean resistencias 

eléctricas para determinar la posición angular. A pesar de ser una opción muy económica y 

de reducido tamaño, problemas como la cuantificación digital de la señal y el ruido por 

deslizamiento interno reducen considerablemente la precisión y fiabilidad de estos sistemas. 

Un ejemplo del uso de potenciómetros en wearables es el control de la fuerza en una órtesis 

de asistencia al pie [143]. 

D) Goniómetros  flexibles 

Otra técnica empleada en la obtención de datos biométricos cinemáticos son los 

goniómetros flexibles electrónicos. Capaces de medir variaciones angulares a través de la 

deformación física de los mismos, se emplean en la obtención de los ángulos de flexión 

experimentados por las articulaciones para el análisis de los movimientos. En esencia se 

tratan de sensores resistivos compuestos por una o dos resistencias sensibles a la 

deformación, separadas entre sí por una láminas. Al ejercer una flexión que deforma las 

resistencias, la resistencia eléctrica del sensor varía, traduciéndose en una variación de 

voltaje, la cual está directamente relacionada con el ángulo de flexión. Los goniómetros 

flexibles presentan un método sencillo para obtener los ángulos de las articulaciones. Existen 

goniómetros basados en galgas extensiométricas, inductivos y de fibra óptica.   

Disponen de unas dimensiones y pesos reducidos así como la comodidad y sencillez a 

la hora de instalar sobre el sujeto de estudio gracias a su geometría. Existen diferentes 

variantes comercializadas orientadas al estudio de posturas humanas y movimiento espinal 

[144-146]. Otros ejemplos de aplicación son: el control de una órtesis de sistema híbrido para 

la mejora del ciclo de la marcha [147], análisis de los movimientos de la pierna en sistemas 

biomecatrónicos [148], medida del ángulo de flexión de la rodilla durante la marcha. 
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Goniómetros inductivos han sido empleados en análisis de movimiento con un error máximo 

de 6º [149]. El desarrollo de goniómetros de fibra óptica mejora sustancialmente la precisión 

de medida en estudios del movimiento humano con unos resultados de 0.01º de resolución y 

una desviación estándar de 0.1º [150]. Algunos investigadores han empleado el uso de 

goniómetros en combinación con el uso de giroscopios y acelerómetros para la obtención del 

ángulo de flexión de la rodilla [1, 151](Fig. 2.12). 

 La posibilidad de versiones inalámbricas elimina la problemática del cableado 

evitando que afecte a la libertad de movimiento. Sin embargo, se trata de una técnica muy 

costosa debido al precio elevado de sus variantes comerciales, con un precio por unidad de 

entre 1000 y 1500€ sin incluir el sistema de adquisición de datos [152]. Con una precisión de 

±2º y una repetitividad de 1º, en aplicaciones donde se requiere precisión en la obtención de 

datos cinemáticos y un estudio de diversos grados de libertad para la misma articulación, 

como puede ser la cadera, presentan una limitación física a la hora de instalar los sensores 

sobre el cuerpo de estudio. Por otro lado las variantes económicas poseen unos ciclos cortos 

de fatiga y requieren de calibración extensiva, la cual cambia con el uso del sensor, 

requiriendo calibraciones periódicas, además de estar basados en sistemas alámbricos. 

2.6.1.3  Comparativa de las técnicas de adquisición de datos 

cinemáticos 

Los análisis de movimiento que emplean el uso de sistemas de vídeo, requieren de personal 

especializado en el uso, calibración y un espacio delimitado exclusivo para la obtención de 

datos. Además, dificultan la posibilidad de realizar análisis ambulatorios y en ambientes 

exteriores con condiciones ambientales que afecten a los sistemas de vídeo, como puede ser 

																																											 													 	
	
Figura 2.12.  A la izquierda los goniómetros electrónicos comerciales (Cortesía de Biometrics Ltd.). A 

la derecha Fig. 1-a de [1]	
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el caso de la luz diurna [153]. Por otra parte, los sistemas de video con marcadores activos 

incrementan el peso de los sensores y el cableado, dificultando en algunas situaciones el 

análisis de movimiento. 

 El empleo de sistemas de procesamiento de imagen 3D pasivos, para obtener 

resultados comparativos con sistemas basados en el empleo de marcadores, mostraron errores 

mínimos de 3º y máximos de 50º en los diferentes planos de movimiento [154]. Estos 

resultados dificultan su empleo como alternativa a los sistemas de marcadores en estudios 

clínicos y precisos del movimiento humano.  

Estudios previos sobre la utilización de sensores o dispositivos de medida directa 

(wearable robots) han mostrado repetitividad y resultados cuantitativos sobre largos periodos 

de tiempo a un bajo coste y con buena portabilidad. Esto expone unas necesidades en el 

desarrollo de nuevos wearables o sensores integrados. Aspectos como la estabilidad de la 

señal, confiabilidad de algoritmos cinemáticos y cinéticos para el análisis de la marcha 

(IMU), el desarrollo de sensores de bajo coste y de reducido volumen son susceptibles de 

mejoras [155]. 

Investigaciones en el empleo de unidades de medición inercial para el análisis de 

movimiento ha demostrado errores medios de 6.57º (cadera) y 4.7º (rodilla) en el plano 

sagital en comparación con sistemas tradicionales de cámara-marcadores [117]. Otros 

estudios han obtenido mayores precisiones en la obtención de datos cinemáticos, con un error  

promedio de 1º (SD1º) [117].  

Esta problemática puede solventarse mediante el empleo de magnetómetros, que a su 

vez se emplean para delimitar la orientación del sensor en el plano horizontal en un sistema 

de referencia global, empleando la dirección del campo magnético de la tierra y la 

componente del vector aceleración de la gravedad para delimitar la orientación global del 

sensor [109]. Sin embargo, el empleo de magnetómetros tiene la desventaja de verse afectado 

por materiales ferromagnéticos cercanos al sensor. La ausencia de un sistema de referencia 

global que determine la posición de los sensores implica la necesidad de crearlo durante la 

fase de calibración, para así poder determinar los ángulos de flexión en las articulaciones 

[119]. Esto implica la necesidad de realizar una calibración sistemática previa al uso del 

sistema de adquisición sobre cada sujeto, la cual no existe de manera estandarizada entre las 

diferentes investigaciones [156]. 
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El empleo de Unidades de Medición Inercial (MEMS-IMU) está influenciado por la 

calidad de la fusión de filtros y por el empleo de algoritmos matemáticos cinemáticos fiables. 

Además, implican la aplicación de complejos algoritmos de fusión, así como un proceso de 

calibración y validaciones con respecto a su precisión, repetitividad y fiabilidad que requiere 

de personal cualificado. En comparación con sistemas de medida directa como son los 

encoders ópticos, la precisión de medida es inferior [157] y se ve afectada por diferentes 

factores externos que pueden incurrir en errores de medida [127, 128]. Condiciones 

características del movimiento humano como el impacto durante la fase de aceptación de la 

carga pueden influir de manera negativa a la señal detectada por las IMU, al tratarse de 

sensores colocados sobre el cuerpo de forma no rígida con desplazamientos por 

deslizamiento relativos entre el sensor y el cuerpo; requieren emplear sistemas redundantes y 

como consecuencia menos eficientes en costes [125].  

El uso de herramientas de post-procesado permite adquirir datos biométricos más 

precisos [131]; no obstante, su utilización como herramienta de análisis en línea impide su 

uso fiable como herramienta de retroalimentación en el control de los actuadores en 

exoesqueletos de asistencia al movimiento. Mientras que el uso de encoders ópticos, 

proporcionan una precisión en la adquisición de datos, sin necesidad de filtros ni algoritmos 

complejos de control, a través del uso de sensores integrados. Además de proporcionar una 

herramienta de control de la actuación en línea en exoesqueletos o wearable robots.  

Durante esta investigación, no se ha encontrado ninguna investigación que haya 

utilizado el uso de encoders como herramienta para la adquisición de datos del movimiento 

humano; la cual proporciona la totalidad de los datos cinemáticos para analizar el 

movimiento humano, del mismo modo que se realiza con sistemas de video registro o 

unidades inerciales IMU; limitando su aplicación al reconocimiento de patrones del ciclo de 

la marcha [141, 142] o a la obtención de datos discretos, fuera de línea y pendientes de un 

validación consistentes; fallando por tanto como alternativa a los sistemas de adquisición 

convencionales.. 

Por último, el empleo de goniómetros como técnica para la creación de un sistema de 

adquisición de datos alternativo a sistemas convencionales, plantea problemáticas de 

implementación en el registro de los movimientos en articulaciones con más de un grado de 

libertad, como es el caso de la cadera o el hombro. De tal manera que la colocación de los 

goniómetros sin interferir entre sí o la libertad de movimiento, acarrea problemas. El empleo 
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de goniómetros alámbricos incurre en un cableado con las mismas dificultades anteriormente 

descritas; los inalámbricos representan un coste elevado sobre el sistema, pero necesario para 

la obtención de la cinemática del cuerpo entero. En lo que respecta a la precisión y fiabilidad 

del sistema, la precisión de los sistemas y su repetitividad dependen. 

2.6.1.4  Necesidades de un sistema alternativo de adquisición de datos 

cinemáticos 

Analizando tanto las técnicas empleadas en la obtención de datos cinemáticos biométricos 

durante el análisis de movimiento, las limitaciones, necesidades y posibles mejoras, se 

detectaron diferentes puntos sobre los que desarrollar un sistema alternativo de adquisición 

de datos cinemáticos que permita suplir carencias e incorporar nuevas prestaciones:  

- Permitir la obtención de datos fuera del laboratorio, sin necesidad de unas 

instalaciones fijas y sin verse afectado por agentes externos, como la luz, que afecten 

el funcionamiento del sistema durante la adquisición de datos.  

- Disminuir el coste del hardware y software del sistema. 

- Reducir el tiempo de la curva de aprendizaje para el uso del sistema.  

- Mantener una precisión de medida similar a la obtenida por sistemas de vídeo, el cual 

por ser un estándar en los estudios de movimiento, servirá para la validación de la 

eficiencia del nuevo sistema.  

- Repetitividad; el nuevo sistema debe proporcionar resultados consistentes, sin verse 

afectado por factores externos, independientemente de la complejidad de los métodos 

de calibración y del movimiento a realizar.  

- Posibilitar su aprovechamiento como sistema integrado de control de actuadores en 

exoesqueletos. 

2.6.2  Análisis dinámico 

El movimiento humano representa las características de un sistema dinámico compuesto por 

el cuerpo humano y los diferentes movimientos de las partes que lo componen a través de una 

cadena cinemática. Anteriormente se han descrito los métodos y modelos matemáticos 

empleados en la representación matemática del sistema y de la cinemática del mismo. 

Involucrando los datos biométricos cinemáticos que determinan el movimiento y la posición 

del cuerpo en el tiempo. El movimiento humano es por tanto un conjunto de masas 

conectadas entre sí mediante articulaciones dando forma a un cuerpo o sistema sobre el cual 

actúan fuerzas externas e internas las cuales producen el movimiento. El estudio del 
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movimiento sin tener en cuenta las fuerzas y prestando atención exclusivamente al propio 

movimiento se denomina cinemática, este estudio está descrito en el apartado 2.6.1. Por otro 

lado, el estudio de las fuerzas que provocan los movimientos se denomina cinética. 

La dinámica es la parte de la mecánica clásica que estudia los objetos en movimiento 

y las causas que lo producen; en el caso del movimiento humano, las fuerzas. Al considerar 

un el sistema multi-cuerpo humano, existen dos tipos de fuerzas que actúan sobre el sistema: 

 

- Las fuerzas internas, las cuales son las ejercidas por los grupos musculares, 

resultantes en los pares que actúan sobre las articulaciones causando el movimiento 

de las extremidades. 

- Las fuerzas externas de interacción con el entorno; en el caso de la marcha humana, la 

fuerza de contacto con el suelo.  

 

El análisis dinámico de movimiento puede resolverse a través de dos enfoques o 

métodos: El método de dinámica futura (forward dynamics) y el método de dinámica inversa 

(inverse dynamics). El primer método expresa la posición de los cuerpos del modelo 

biomecánico en función de las fuerzas que actúan sobre ellas; tal y como se indica en la 

ecuación 2.1, obteniendo la posición mediante integración. 

 

                                      

   

!!r = f (F ,T )

!r = !!r dt∫
r = !r dt∫

                        (Ec.2.1) 

El método de dinámica inversa, describe las fuerzas y momentos en función de la 

posición angular de las articulaciones durante el movimiento, los cuales se expresan según la 

ecuación 2.2. Este es el método más empleado en estudios del movimiento humano para 

solución del sistema dinámico, debido a la dificultad en la obtención de las fuerzas ejercidas 

por los músculos que generan el movimiento. La resolución del sistema dinámico se realiza 

mediante el uso de las ecuaciones mecánicas Newtonianas o Lagranianas para representar las 

ecuaciones del movimiento, las cuales describen el comportamiento de un sistema como una 

función del tiempo. El método Newton-Euler utiliza ecuaciones basadas en una descripción 

de funciones vectoriales de la mecánica, mientras que el método Lagrange-Euler emplea 
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funciones escalares [158]. Otros métodos menos empleados, híbridos de dinámica futura-

inversa, se basan en la optimización del sistema neuromusculoesquelético son menos 

comunes en su empleo [159-162]  

                                                                   F = g(r, !r,!!r )                        (Ec.2.2) 

El análisis del movimiento humano mediante el método de la dinámica futura implica 

la necesidad de conocer las fuerzas internas musculares. Existen transductores que pueden ser 

implantados para la obtención de la fuerza muscular, denominados sensores intramusculares 

electromiográficos (EMG). Se tratan de electrodos introducidos en las fibras musculares los 

cuales permiten obtener en detalle la activación motora unitaria en cada músculo, orientados 

más a investigaciones y análisis fisiológicos sobre las propiedades de las unidades motoras 

musculares [163, 164]. Sin embargo, estos métodos son altamente invasivos, por lo que no es 

posible colocar sensores internos sobre el sujeto de estudio en los músculos que componen el 

sistema del cuerpo humano durante el movimiento. Alternativamente, existen métodos no 

invasivos que permiten obtener señales superficiales sobre la activación de determinados 

grupos musculares mediante el uso de sensores electromiográficos (EMG) no invasivos. La 

señal eléctrica asociada a la contracción muscular, denominada electromiograma o EMG, es 

detectada por el sensor proporcionando una señal analógica la cual incrementa en magnitud 

gracias a la contracción muscular voluntaria producida por la tensión de las fibras 

musculares. Sin embargo, existen muchas variables que pueden influenciar la lectura de la 

señal, tales como la velocidad de contracción/extensión, la fatiga o la contracción 

involuntaria [16]. Estos parámetros hacen necesario el procesamiento y tratamiento de la 

señal para poder determinar la relación entre la fuerza ejercida y la señal obtenida. La 

complejidad en el control y calibración de los sensores limita la obtención de datos precisos y 

fiables para utilizarlos a través del método de dinámica futura obteniendo resultados tan 

precisos como los obtenidos a través del método de dinámica inversa. Además las señales 

obtenidas tienen un desfase en el retraso de la señal, lo cual hace que la precisión del sistema 

disminuya en el cálculo dinámico. Por esta razón, el empleo de sensores EMG y de sensores 

para la medida de las fuerzas internas (ej. Piezo-resistivos y ultrasonidos) se emplean en 

aplicaciones retroalimentación en el control de prótesis, exoesqueletos y wearables 

motorizados.  

Aplicaciones en el ámbito del control de exoesqueletos de asistencia al movimiento, 

utilizados en la predicción del movimiento para la selección de la actuación, emplean las 
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señales de extensión/contracción obtenidas por las regiones musculares en las extremidades 

inferiores [165, 166]. Diferentes técnicas, modelos y exoesqueletos han sido empleados para 

medir la discrepancia entre la intención de movimiento y el movimiento real realizado por el 

exoesqueleto, utilizando señales electromiográficas como señal de control en la actuación de 

exoesqueletos [167, 168]. 

Existen otras tipologías de sensores empleados en la medición de las fuerzas. Estudios 

sobre el uso de sensores de ultrasonidos que registran el comportamiento vibratorio del 

tendón del tobillo, a través de la combinación de tensiómetros superficiales con el uso de 

acelerómetros en la obtención de la fuerza de activación muscular [7], sensores piezo-

resistivos adaptados a partir de sensores comerciales resistivos sensibles a la presión, han 

sido empleados con éxito produciendo resultados muy similares, en la detección de fuerzas 

de contracción/extensión, a la obtenida mediante el empleo de sensores EMG [8]. Sensores 

piezoeléctricos de resonancia empleados en la medida de los cambios de rigidez en los 

músculos [169] (Fig. 2.13). Otros sensores utilizados en investigaciones para la medida de la 

activación muscular.: galgas extensiométricas [170], escáneres de ultrasonido [171], sensores 

neumáticos [172] y sensores ópticos [173] han sido utilizados en investigaciones para la 

medida de la activación muscular. 

Debido a la dificultad mencionada en la obtención de las fuerzas internas del cuerpo 

humano causantes del movimiento, el cálculo de las fuerzas ha de ser obtenido de forma 

indirecta con el fin de obtener resultados precisos del análisis. Empleando un modelo 

matemático biomecánico de segmentos el cual emplea los datos cinemáticos obtenidos, las 

propiedades antropométricas y la fuerza y momentos de contacto con el suelo, es posible 

determinar las fuerzas de reacción en las articulaciones y los momentos generados por los 

grupos musculares en las articulaciones. Es decir, la aplicación del método de dinámica 

inversa. 

                 
 
Figura 2.13. A la izquierda un sensor EMG superficial (Cortesía de Biometrics Ltd.), En el centro [7]. 

A la derecha un sensor piezo-resistivo [8] 	
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2.6.2.1  Dinámica inversa 

Siguiendo la aplicación de un modelo biomecánico de segmentos rígidos para la 

representación del cuerpo humano, disponiendo de los datos antropométricos referentes a la 

distribución de masa y dimensiones de las partes que componen el cuerpo, siguiendo el 

método de dinámica inversa comentado en el apartado anterior, se puede modelar la 

complejidad del sistema dinámico del cuerpo humano durante el movimiento. En función de 

las necesidades del análisis, el mismo se puede dividir en tres niveles de detalle. En el 

primero se realiza el cálculo de las fuerzas y momentos ocurridos en las articulaciones, el 

segundo nivel implica un modelado del comportamiento de las articulaciones, donde se 

pueden emplear sistemas de segundo orden para la determinación de parámetros como la 

rigidez y la viscosidad en la articulación. El tercer nivel de detalle involucra la consideración 

de los músculos que contribuyen al momento alrededor de las articulaciones, incluyendo los 

parámetros de inserción, origen o la dinámica del músculo. Debido a la complejidad de estos 

sistemas, es necesario emplear técnicas de optimización, como por ejemplo de eficiencia 

energética del par máximo muscular [158]. No obstante la determinación de las fuerzas 

musculares requiere aun así de métodos de optimización para su solución debido a la 

redundancia en la activación muscular y la indeterminación de las cuantía en la fuerza 

ejercida por cada músculo. La figura 2.14 representa de forma esquemática un diagrama del 

proceso.  

 
Figura 2.14.  Esquema de los datos y parámetros empleados en el método de dinámica inversa para la 

obtención de las fuerzas y momentos en las articulaciones	
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Uno de los supuestos más comunes consiste en modelar el cuerpo humano como un 

mecanismo o cadena de segmentos rígidos  (cabeza, cuello, torso, brazos, manos, piernas y 

pies) conectados entre sí mediante articulaciones, donde cada segmento tiene unas 

propiedades específicas, como su masa, longitud y volumen que se aproximan a los valores 

del cuerpo. Imitando una unión entre segmentos con unos grados de libertad determinados 

por la anatomía del cuerpo humano [84]. Durante el ciclo de la marcha, la única fuerza 

desconocida para la resolución del sistema por el método de dinámica inversa es la fuerza de 

reacción que el suelo ejerce sobre el cuerpo, considerando que no existen otras fuerzas 

externas que actúan sobre el cuerpo. Conociendo las fuerzas externas, la masa de los 

elementos que componen el mecanismo y su aceleración a lo largo del ciclo, se pueden 

obtener los resultados de fuerzas y momentos alrededor de las articulaciones. Diferentes 

investigadores han empleado métodos de optimización estática y dinámica, como la 

estimación por mínimos cuadrados para mejorar la precisión de los resultados [174] o 

métodos de optimización dinámica aplicando mínimas limitaciones matemáticas [175]. Otras 

investigaciones  han empleado el uso exclusivo de datos cinemáticos para la solución del 

método de dinámica inversa [176]. 

Los datos cinéticos correspondientes a las fuerzas externas que actúan sobre el cuerpo 

por tanto, son necesarios para solucionar el sistema dinámico del cuerpo humano durante la 

marcha y determinar así los parámetros necesarios para el diseño y optimización de 

exoesqueletos y wearable robots, así como para determinar conclusiones derivadas del 

movimiento que puedan ser empleadas en rehabilitación o decisiones médicas. Permitiendo 

investigaciones sobre la postura del cuerpo y la marcha humana. 

Estos datos cinéticos son las fuerzas externas ejercidas sobre el cuerpo humano 

durante el movimiento, es decir la fuerza de contacto de los pies con el suelo que determinan 

la interacción con el entorno durante la locomoción. Se consideran las fuerzas de contacto de 

la pisada durante el movimiento, a pesar de que otras fuerzas de perturbación puede estar 

presentes y alterar el sistema dinámico, haciéndolo más complejo debido a la posibilidad de 

indeterminaciones. Diversos estudios analizan la respuesta del cuerpo ante perturbaciones del 

terreno o situaciones imprevistas con el fin de aprender los mecanismos que realiza el ser 

humano para prevenir o evitar interrupciones o caídas durante el ciclo de marcha [29]. A la 

hora de analizar el movimiento humano y las fuerzas externas, se considera una marcha 

humana natural, es decir sin considerar apoyos externos a través del uso de muletas u otros 

aparatos de asistencia como andadores. Existen estudios en los que se incluyen estos aparatos 
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para analizar la influencia en la parte superior del cuerpo creando un modelo que los incluye 

[177]. Otros han empleado sensores de presión en la zona de contacto de las muletas con el 

suelo, para detectar la intención de movimiento y el control de la actuación en exoesqueletos 

[178]. Existen investigaciones en la estimación de la fuerza de contacto mediante el uso de 

suelas sensitivas y datos cinemáticos en el espacio articulado [179-181]. 

La información de la fuerza de contacto es importante, no solo para la resolución del 

sistema dinámico del movimiento humano para obtener el par en cada articulación, sino 

también para diagnosticar problemas médicos en el tren inferior, diseño de calzado, 

Biomecánica del deporte o prevención de lesiones, entre otras aplicaciones [182]. Entre los 

estudios de Biodinámica del cuerpo humano, sobre la superficie de contacto y factores que 

influyen, como la anatomía del pie o el tipo de calzado empleado durante la marcha, 

destacan: 

-  Relacionados con las estrategias y peculiaridades durante la fase de contacto con     el 

suelo comparando diferentes opciones de contacto [183]. 

-  Enfocados al estudio de calzado más eficiente y ergonómico [184]. 

-  Relacionados con la Biomecánica y el rendimiento deportivo [185]. 

- Monitorización e identificación de las condiciones durante la marcha en terapias de 

rehabilitación [186]. 

La variabilidad de la superficie de contacto durante las diferentes fases de la marcha 

humana, es de gran importancia, a la hora de calcular la distribución de presiones durante las 

fases de contacto con una y dos piernas, para la localización del centro de presiones y las 

componentes de la fuerza resultante ejercida. La superficie de contacto varía en cortos 

instantes de tiempo debido a las características no rígidas de la anatomía humana (los pies, 

así como la gran mayoría del calzado empleado). Esto ocasiona que los métodos y 

tecnologías empleadas deban incorporar especificaciones técnicas que permitan solventar 

dichas problemáticas y complejidad a la hora de obtener la información necesaria para el 

análisis del movimiento 

2.6.2.2  Técnicas y materiales de adquisición de datos de la fuerza de 

contacto 

Los dispositivos de medida se pueden clasificar en dos categorías: plataformas 

dinamométricas y suelas sensitivas de presión dentro del calzado [182]. A continuación se 

explican las ventajas y condicionantes de cada uno, poniendo énfasis en los que contribuyen a 
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desarrollar las bases de esta investigación en relación con la eficiencia en costes y 

versatilidad en la capacidad de obtención de datos diferentes escenarios y condiciones; en 

este caso en la adquisición de datos cinéticos.  

Una de las primeras aplicaciones del uso de sistemas para detectar la distribución de 

presiones fue a través del análisis del calzado y los efectos sobre la superficie de contacto del 

pie [187]. En su inicio se emplearon para mejorar la salud del pie y examinar sus 

características con el fin de prevenir lesiones y riesgos [188]; principalmente estudios sobre 

problemas de ulceración en el pie debido a la diabetes, causados en zonas con exceso de 

presión durante el contacto del pie con el suelo [189]. Una de las peculiaridades de los 

sensores desarrollados para medir la fuerza de contacto en pacientes con ulceraciones es la 

necesidad de obtener la fuerza de fricción a pesar de la dificultad de medida en dispositivos 

portátiles. Estudios previos emplearon un complejo sistema de transductores colocados en 

forma de matriz utilizando galgas extensiométricas [190]. En lo que a esta investigación 

concierne, el empleo de técnicas para la medida y adquisición de la fuerza de contacto se 

centra en la locomoción humana y en la marcha en particular. Las técnicas y materiales 

empleadas son los siguientes: 

A) Plataformas dinamométricas 

Las plataformas dinamométricas son la tecnología más extendida en la medida y 

adquisición de las fuerzas y momentos de contacto durante la marcha. Compuestas por una 

plataforma plana y rígida formada por un conjunto de sensores de presión colocados en una 

matriz. Las plataformas se insertan en el suelo como si de una baldosa más se tratase, 

permitiendo una marcha normal sin alteraciones sobre la pisada; permitiendo la obtención de 

la fuerza de contacto independientemente del uso o no de calzado. Son capaces de medir y 

adquirir los valores de la fuerza y momentos de reacción en sus tres componentes (x,y,z), 

cuantificando el valor de la fuerza de propulsión durante la marcha incrementando así la 

precisión de los resultados de los pares articulados tras los cálculos de dinámica inversa 

[191]. 

Las plataformas pueden ser utilizadas para estudios estáticos y dinámicos, pero 

generalmente están restringidas a su uso en laboratorios, ya que requieren de una instalación 

fija embebida en el suelo. En otros casos, existen plataformas portátiles, sin embargo durante 

la adquisición de datos permanecen estáticas en un punto fijo sobre el que habrá que caminar. 

Esto presenta necesidad de forzar al sujeto de estudio a pisar durante la marcha en un lugar 
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concreto, implicando que el sujeto deba familiarizarse con su uso previamente, lo que en 

ocasiones causa una alteración de la marcha natural [192]. Además, dependiendo de la 

resolución de medida, puede ser importante realizar el contacto con la plataforma en la zona 

central, para permitir una obtención de datos precisa puede ser importante. Por otro lado, es 

un dispositivo estacionario y fácil de utilizar, extendido en laboratorios que realizan diversos 

estudios relacionados con el movimiento humano sobre un gran número sujetos [194, 195]. 

Las plataformas de grandes dimensiones como las que se muestran en la figura 2.15 permiten 

una obtención de datos durante más de un ciclo de la marcha, por lo que no condiciona el 

sincronismo y la pisada del sujeto durante sucesivos ciclos de la marcha [196]. Sin embargo, 

el coste de adquisición puede plantear, en algunas aplicaciones la necesidad de buscar 

soluciones alternativas más económicas [182]. Debido al diseño rígido, dimensiones y 

cableado necesario, impiden su uso en el exterior donde las condiciones del terreno son 

irregulares. Además en determinados casos su trasporte lo convierte en un impedimento en su 

uso como sistema ambulatorio, como es el caso de las cintas ergométricas capaces de medir 

la fuerza de contacto durante la pisada.  

A pesar de las desventajas focalizadas en la portabilidad de las plataformas y la 

dificultad de uso como herramienta ambulatoria, existen numerosas investigaciones en las 

cuales su aplicación Biomecánica para la obtención de la fuerza de contacto ha permitido 

realizar diagnósticos médicos y deportivos de gran utilidad [197, 198]. Su gran capacidad 

para adquirir datos en un amplio rango de característica dinámica, con fuerzas de hasta 

8000N, una frecuencia de lectura de hasta 5000Hz y la posibilidad de medida de todas las 

componentes del vector fuerza y momento durante la fase de contacto, han convertido a las 

plataformas dinamométricas en el sistema convencional utilizado. 

 

 

		 	
 

Figura 2.15.  De izquierda a derecha: Suela sensitiva F-scan (Tekscan™), plataforma dinamométrica 
FDM1.5 y cinta ergométrica sensible a la presión FDM-T (Zebris Medical GmbH).  
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B) Suelas sensitivas de presión  

Otra alternativa como sistema de medición son los sistemas portátiles instalados en el 

interior del calzado. La particularidad de tratarse de elementos flexibles permite que el sujeto 

de estudio no esté influenciado por él mismo y por lo tanto sea capaz de realizar una marcha 

natural. Permitiendo una amplia variedad de estudios referentes al empleo de diferentes tipos 

de calzado, movimientos locomotores, ambiente exterior y terreno inclinado o escarpado 

[199].  

Por lo general se sitúan entre el pie y el calzado, permitiendo así el estudio de la 

interacción entre calzado y pie Entre sus ventajas cabe destacar la ligereza, suelas equipadas 

con superficies capaces de obtener la distribución de presiones del pie tienen un espesor 

inferior a tres milímetros y un peso inferior a trescientos gramos [200, 201]. Suelen estar 

compuestas por una suela sensitiva y por un sistema de adquisición y transmisión de datos 

alámbrico o inalámbrico, alimentado por una batería, lo cual dota de portabilidad y 

versatilidad al aparato, a la hora de utilizarlo en diferentes sesiones y usuarios con facilidad 

de uso y sin necesidad de entrenar al sujeto en su uso. Existen diferentes tipos de tecnología 

empleados en la fabricación de sensores capaces de medir la presión distribuida, las cuales 

implican unas características y requisitos determinados para su uso en estudios del 

movimiento humano relacionados con la marcha. 

Por tratarse de una alternativa portátil a los sistemas fijos de medición, deben ser 

ligeros, pequeños, idealmente inalámbricos con un bajo consumo eléctrico. Deben permitir 

una marcha natural y segura que no condicione al usuario durante su uso, destinados a ser 

colocados en el interior del calzado por lo que deben ser flexibles y de bajo espesor, 

permitiendo adquirir medidas en los puntos más significativos de presión del pie [202]. En 

cuanto a la tecnología empleada para desarrollar el sensor de presión, existen diferentes 

tipologías, las más extendidas en dispositivos comerciales son los sensores resistivos (FSR), 

capacitivos, piezo-eléctricos y piezo-resistivos (Fig. 2.16). Características como la histéresis, 

un buen comportamiento ante los cambios de temperatura, un rango de medida acorde a la 

aplicación de uso, precisión del área a detectar, la frecuencia de operación y un ciclo de vida 

prolongado, son las principales características a tener en cuenta a la hora de emplear una 

determinada tecnología para el diseño del sensor de presión. 

B.1) Los sensores resistivos (FSR), son los más utilizados, tanto en productos 

comerciales como en investigaciones, para el análisis del movimiento humano. Se basan en 

un conductor eléctrico colocado entre dos láminas, sobre las que se ejerce presión, el circuito 
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disminuye su resistencia al paso de la corriente detectada a través de la variación del voltaje, 

proporcional a la fuerza aplicada [203].  

B.2)  Los sensores capacitivos son similares en cuanto a su disposición. Consisten en 

dos láminas conductivas cargadas eléctricamente y separadas por una capa común elástica y 

dieléctrica. Al aplicar la presión, la capa dieléctrica se deforma permitiendo que las dos 

láminas conductivas se acerquen, lo que origina un cambio en el voltaje del circuito 

proporcional a la presión aplicada [204]. Los sensores resistivos y capacitivos son capaces de 

medir fuerzas estáticas pero no dinámicas. 

B.3)  El empleo de sensores piezoeléctricos se da en aplicaciones en las que se 

requiere una alta frecuencia de operación debido a la rapidez del movimiento y al corto 

espacio de tiempo de contacto del pie con el suelo, como puede ser el caso del estudio del 

movimiento en Biomecánica deportiva o en estudios clínicos [203]. Son capaces de medir las 

fuerzas dinámicas pero no las estáticas. Se componen de un elemento piezoeléctrico (cuarzo, 

turmalina, etc.) el cual crea un campo eléctrico al ejercer presión sobre él mismo, esta presión 

es detectada a través de la variación del voltaje. La mayoría se basa en el empleo de láminas 

de Fluoruro de Polivinilideno (PVDF) debido a su espesor delgado y a su flexibilidad. Este 

tipo de sensores posee una alta impedancia y baja intensidad de señal, por lo cual son 

susceptibles de ruido, requiriendo cables con protección especial y amplificadores. Algunos 

más avanzados poseen un sistema de pre-amplificación integrado en el cuerpo del 

transductor, reduciendo así la impedancia y facilitando el acondicionamiento de la señal 

[205].   

B.4) Sensores piezo-resistivos. Su funcionamiento es similar al de los sensores 

resistivos, en este caso están fabricados con materiales semiconductores, los cuales varían su 

resistividad al aplicar una presión sobre ellos, disminuyendo su resistencia al paso de la 

corriente al aplicar presión sobre los mismos, causado por los cambios a nivel atómico en el 

material utilizado, como por ejemplo el sílice [205]. Productos comerciales derivados de esta 

tecnología han sido desarrollados por fabricantes de dispositivos médicos. El empleo de esta 

tipología permite frecuencias de muestreo de hasta 400Hz. Permitiendo un mayor rango de 

medida que los sensores resistivos [206].  
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A continuación se comentan los artículos publicados en revistas de alto impacto, en 

los que presentan sus investigaciones llevadas a cabo con diferentes tipos de sensores, sus 

ventajas y limitaciones: Pollard [207] empleó sensores de presión colocados en el interior del 

calzado orientados a medir las fuerzas de contacto y distribución de presiones en el pie, 

fueron motivados por problemas médicos de ulceración en pacientes con diabetes. 

Compuestos por un transductor magneto-resistivo uniaxial en forma de disco, capaz de 

obtener la fuerza de fricción en diferentes puntos de la planta del pie, en combinación con el 

uso de transductores de presión para obtener la componente vertical de la fuerza [208]. El 

mismo autor mejora el sensor anterior midiendo, simultáneamente, la componente axial de la 

fuerza de fricción [209], emplea sensores de fuerza resistivos (FSR) para la obtención de la 

distribución de presiones en el pie, para detectar las diferencias entre la marcha normal y la 

marcha arrastrada en pacientes de edad avanzada.  

 Fabricantes de dispositivos médicos comenzaron a desarrollar sistemas de medición 

de fuerzas en el pie. Utilizando un sistema inalámbrico colocado en el calzado capaz de 

medir el tiempo de contacto del pie, la distribución de peso en cada pie y el centro de 

presiones [210]. Otras investigaciones se centran en el estudio de la fuerza de fricción 

ocurrida entre el pie y el calzado, mediante el uso de sensores comerciales tri-axiales, capaces 

de obtener las tres componentes de la fuerza de contacto en puntos de máxima presión del pie 

[211]. El interés en este tipo de sistemas y sensores ha crecido en los últimos años, utilizando 

diferentes tecnologías como las anteriormente explicadas, para el diseño del sensor de 

presión, buscando crear un dispositivo para colocar dentro del calzado, utilizando sistemas 

alámbricos e inalámbricos.  

 

                        
 

Figura 2.16.  Diferentes tecnologías empleadas en los de sensores empleados en suelas sensitivas. A la 
izquierda un sensor resistivo FSR (Cortesía de Sparkfun Electronics Inc.). A la derecha a) el 
funcionamiento de un sensor conductivo y b) el funcionamiento de un sensor piezoeléctrico.	
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Diversos estudios se han centrado en utilizar tecnologías ya existentes en el diseño del 

sensor de presión o mediante el empleo de sensores comerciales, creando una suela sensitiva 

o un calzado especial con el cual realizar los estudios correspondientes; modificando, en 

número y posición, los puntos de medida para determinar la cantidad y posición óptima de 

los sensores durante la marcha de pacientes con apoplejía [212, 213]. Otros estudios estiman 

la fuerza de contacto con el suelo, utilizando metodologías de optimización numérica 

aplicados a suelas sensitivas y la determinación de la relevancia de las zonas de contacto del 

pie en estudios sobre pacientes [212, 214]. Otros investigadores han empleado el uso de 

sensores comerciales de presión tri-axiales para crear un sistema portable que se acerque a las 

funcionalidades de una plataforma dinamométrica [215]. En la tabla 2.1 se muestra un 

resumen de las principales suelas sensitivas empleadas en la medida y la adquisición de las 

fuerzas de contacto del pie en estudios de movimiento. 

La principal motivación en el desarrollo e investigación de las suelas sensitivas de 

presión es su gran ventaja respecto a las plataformas dinamométricas en cuanto a la 

portabilidad que proporcionan; permitiendo en cualquier ambiente exterior y tipología de 

terreno. A lo que hay que añadir un coste mucho menor, lo cual ha extendido el empleo de las 

mismas en diferentes aplicaciones. Algunos ejemplos: 

- En rehabilitación, para medir la distribución de presiones en el pie durante el contacto, 

para determinar los esfuerzos ejercidos por el tren inferior, así como la detección del 

contacto y su sensibilidad [212]. 

- Como herramienta de respuesta sensorial informando sobre el exceso de presión 

ejercida en el pie [186, 216].  

- En el entrenamiento deportivo, analizando el movimiento y contacto del atleta durante 

diferentes acciones como correr y saltar [217].  

- En el diagnóstico médico, ya comentado anteriormente, sobre la adquisición de la 

distribución de presiones en el pie en pacientes con ulceración [218]. 
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		 Fuerza	vertical	 Fuerza	de	fricción	

Origen	 Descripción	 Marca/Revista	
científica	

Distribución	
de	presiones	

Fuerza	en	la	
dirección	
vertical		

(eje	Z)	

Fuerza	de	
fricción	

longitudinal		

(eje	X)	

Fuerza	de	
fricción	

longitudinal		

(eje	Y)	

Medida	
simultánea	de	

la	
componente	
vertical	y	de	
fricción	

comercial	 Suela	Medilogic	 Noraxon	 SI	 SI	 NO	 NO	 NO	

comercial	 Suela	Pedar	 Novel	 SI	 SI	 NO	 NO	 NO	

comercial	 Suela	F-scan	 Tekscan	 SI	 SI	 NO	 NO	 NO	

comercial	 Suela	Paromed	 Paromed	 SI	 SI	 SI	 SI	 NO	

	 	 	 	 	 	 	 	

Investigación	
Transductor	
Magneto-
Resistivo	

J.	Biomed	Eng.	1983	 NO	 NO	 SI	 SI	 NO	

Investigación	
Transductor	
Magneto-
Resistivo	

J.	Biomed	Eng.	1992	 NO	 NO	 SI	 SI	 SI	

Investigación	 Film	
Piezoeléctrico	

Medical	&	Biological	
Engineering	&	

Computing	Julio	1996	
NO	 NO	 SI	 SI	 SI	

Investigación/		
comercial	

Sensor	de	
fuerza	tri-axial	

International	
Conference	IEEE	

EMBS	Boston	2011	
NO	 SI	 SI	 SI	 SI	

Investigación	 Sensor	óptico	

International	
Conference	/	

Biomedical	Robotics	
and	Biomechatronics	

2012	

NO	 SI	 SI	 SI	 SI	

Investigación/	
comercial	

Sensor	de	
fricción	mono	

	y	bi-axial	

Robomech		

Journal	2014	 NO	 NO	 SI	 SI	 SI	

 
Tabla 2.1.  Resumen de los sistemas empleados en la medida de la fuerza de contacto	
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2.6.2.3  Comparativa de las técnicas de adquisición de la fuerza de 

contacto 

En el apartado anterior se ha explicado por qué el empleo de plataformas dinamométricas 

para la medida y adquisición de los datos de la fuerza de contacto durante los análisis de 

movimiento es el método más empleado. Debido a esto, se les denomina como método 

convencional, junto con el empleo de sistemas de cámaras y reflectores para la adquisición de 

datos cinemáticos. Su uso demuestra una gran capacidad de medida dinámica para análisis de 

movimiento deportivo, precisión de la medida, repetitividad y alta frecuencia de muestreo en 

diferentes investigaciones [194, 219-221]. No obstante su tipología estática, dimensiones y 

cableado, dificultan su uso como herramienta en análisis de movimiento ambulatorio y 

ambientes exteriores. Además de limitarse su uso como herramienta para la medida y 

adquisición de datos frente a sistemas como los de las suelas sensitivas.  

El empleo de suelas sensitivas permite la adquisición de la fuerza de contacto durante 

análisis de movimiento en el ámbito ambulatorio y en ambientes exteriores. Proporcionando 

así una herramienta de diagnóstico y rehabilitación [222]. Además de presentar una 

alternativa portátil al uso de sistemas convencionales  para la adquisición de la fuerza de 

contacto, se pueden emplear como sistemas de adquisición y señales de control de los 

actuadores [223, 224]. Por otro lado, a pesar de ser capaces de utilizarse en análisis de salto y 

carrera, presentan desventajas en cuanto a su capacidad máxima de medida en análisis 

dinámicos, limitando la capacidad de carga máxima con respecto al uso de plataformas 

dinamométricas [225]. El empleo de diferentes tecnologías en los sensores que la componen 

ha permitido la obtención de las fuerzas de fricción en ambas direcciones con buenos 

resultados [211], sin embargo, limitados a valores puntuales sobre la superficie de contacto, 

lo cual no proporciona una resolución lo suficientemente buena con respecto al uso de 

plataformas, obteniendo valores menos precisos en determinadas fases de contacto donde no 

se activen los sensores. Respecto a la obtención del Centro de Presiones (COP), el empleo de 

suelas sensitivas ha sido validado frente a los resultados obtenidos por plataformas [206]. 

 
Debido a esto, los sistemas portátiles de medida que se sitúan en el calzado, en 

opinión del autor de esta investigación, son los más apropiados, además de por lo comentado 

anterior, porque permiten una mayor libertad a la hora de obtener datos en diferentes 

condiciones y escenarios difíciles de simular en laboratorios o instalaciones, impidiendo 

realizar la obtención de datos en ambientes con variabilidad del terreno y más realistas, como 

la actividad cotidiana de cada día. 
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2.6.2.4  Necesidades de un sistema alternativo de adquisición de datos 

de la fuerza de contacto 

Teniendo en cuenta las limitaciones explicadas en el apartado anterior sobre los sistemas 

actuales empleados en la obtención de datos cinemáticos durante la fase de contacto, se 

describen las siguientes necesidades y mejoras de las que dotar a un nuevo sistema 

alternativo de adquisición de datos. 

Los requisitos primarios necesarios en los dispositivos de medida de fuerzas son 

presión, frecuencia de lectura, precisión, sensibilidad y calibración [203]. En cuanto a la 

funcionalidad, deben permitir a los dispositivos medir la distribución de presiones durante el 

contacto, la localización del centro de presión, la obtención de las tres componentes de los 

vectores de fuerza y de momentos, a una frecuencia de lectura lo suficientemente rápida 

como para detectar las transiciones entre las distintas fases de contacto del pie. Los 

parámetros dependerán de la capacidad tecnológica y del rendimiento del dispositivo de 

medición. En algunos casos se busca una alta precisión de medida y alto rango, que incluya la 

posibilidad de medir cargas de impacto elevadas como es el caso de la Biomecánica 

deportiva, mientras que en otras puede que la portabilidad sea más condicionante a la hora de 

seleccionar el dispositivo de medida adecuado.  

Los sistemas desarrollados basados en suelas equipadas con una superficie capaz de 

obtener la presión de contacto no han sido capaces de equiparar la funcionalidad de las 

plataformas dinamométricas en lo que a precisión y tipología de datos se refiere, como es el 

caso de la obtención de las tres componentes del vector fuerza y los tres momentos. Diversos 

investigadores han tratado de conseguir esta funcionalidad: 

Castellini [226] mediante el diseño de sensores piezo-capacitivos, que combinan 

propiedades de medida de fuerzas estáticas y dinámicas con el fin de conseguir un mayor 

rango de medida permitiendo su uso en aplicaciones con una fase de contacto corta [227]. 

Utilizando la fusión de sensores de diferente índole para conformar un zapato compuesto de 

acelerómetros, giroscopios, sensores de presión resistivos, sensores de flexión, de presión 

dinámica y de campo eléctrico, transmitiendo los datos de forma inalámbrica para dotar al 

sistema de la portabilidad necesaria [202]. A través del uso de una matriz de tejido sensitiva a 

la presión capaz de obtener el centro de presiones, la presión media y máxima. Utilizando 

sensores digitales cosidos sobre la superficie exterior de unos calcetines, utilizados para 

medir la cadencia, velocidad de la marcha y el centro de presiones yang [228].  
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La necesidad de obtener las componentes horizontales del vector fuerza o las fuerzas 

de fricción es otra de las problemáticas en los sistemas portables de medición, lo que ha 

llevado a diversos investigadores a crear nuevas tecnologías capaces de obtener esta medida: 

[229] Mediante el empleo de sensores ópticos de bajo coste [230]. La utilización de sensores 

de presión con diferente orientación y recubiertos por silicona para amortiguar fuerzas de 

impacto que puedan dañar el sensor. Estos sistemas han sido calibrados y validados mediante 

el empleo de plataformas dinamométricas, como es el caso de dispositivos comerciales [206]; 

sin embargo su capacidad de medida no es simultánea en ambos ejes, la precisión en algunos 

casos es baja, requiere de un sistema que modifica altamente el calzado y por consecuencia 

las características de la marcha, o requiere de sensores comerciales de coste elevado. En otros 

casos es necesario combinar el uso de diferentes tipologías de sensores. Sacrificando en 

algunos casos la ligereza, coste, precisión, resolución de medida y aumentado el tiempo de 

procesado de datos o desarrollo de software y hardware.  

Las suelas sensitivas de presión, miden las fuerzas de contacto entre el pie y el 

calzado, por lo que dependiendo del tipo de calzado utilizado, los valores pueden variar y no 

ser válidos dependiendo del objeto de estudio. Las fuerzas de fricción entre ambas superficies 

no son las mismas que las establecidas entre el calzado y el suelo lo que implica otra 

problemática añadida. Aspectos que requieren una mejora en el diseño de suelas sensitivas 

para proporcionar la precisión obtenida por el uso de plataformas dinamométricas incluyen: 

 

- La obtención de las tres componentes de la fuerza de reacción con un rango 

dinámico suficiente para el estudio de la marcha aumentando la vida de la 

suela sensitiva y reduciendo la influencia de la fatiga e histéresis de los 

sensores en la medida.  

- Un aumento de la resolución de medida sobre la superficie de contacto, en 

especial en los valores de las fuerzas de fricción. 

- Una precisión aceptable en la obtención del centro de presiones (COP) 

validada frente al uso del sistema convencional. 

- Una repetitividad y estabilidad de la señal que permita su uso como 

herramienta de control y retroalimentación de los actuadores en exoesqueletos 

de asistencia a las extremidades inferiores. 

- Versatilidad del sistema referente al su uso por diferentes usuarios sin 

necesidad de rediseño de la suela sensitiva. Permitiendo independientemente 
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de la talla del calzado. En el caso de implicar modificación, ha de buscar no 

incurrir en altos costes ni complejidad de fabricación.  

 

2.6.3  Procesamiento de los datos cinemáticos y simulaciones 

La mayoría de exoesqueletos de asistencia y aumentación del movimiento de las 

extremidades inferiores se componen de un sistema de segmentos rígidos que componen la 

estructura, conectados a través de uniones esféricas o de bisagra articulada, las cuales imitan 

los grados de libertad correspondientes al sistema musculo-esquelético del cuerpo humano 

[34]. Desde una evaluación robótica, los exoesqueletos tienen una configuración del espacio 

articulado [35]. Independientemente del tipo de actuador empleado en el diseño, la 

cinemática del movimiento del exoesqueleto se traslada al espacio articulado, sobre el cual 

rotan los segmentos que lo componen. El plano sagital, se corresponde con el plano 

predominante sobre el que se produce el movimiento de la marcha, lo cual indica la 

necesidad de procesar los datos cinemáticos de control en este plano en el espacio articulado. 

De tal modo que, frente a la obtención de datos cinemáticos en el espacio cartesiano por el 

uso de sistemas convencionales de video-marcadores, la obtención de los mismos en el 

espacio articulado de forma directa implica una eliminación del proceso de procesado. 

Evitando así la obtención de la posición en el espacio cartesiano para su posterior conversión 

al espacio articulado; reduciendo los errores de integración provenientes de los cálculos de 

cinemática inversa. 

 El procesado de datos hacia el cálculo de la cinemática inversa, transforma los 

resultados de la posición de los segmentos en posiciones angulares de las articulaciones. Este 

proceso es aplicable a la conversión de los datos cinemáticos adquiridos por la posición de 

los segmentos mediante el uso de cámaras y reflectores así como mediante el uso de sensores 

IMU. Utilizando algoritmos matemáticos tales como la aplicación de mínimos cuadrados en 

la estimación de la posición de los marcadores que determinan la pose del movimiento, 

requieren de un software dedicado que realice el procesado de datos. Existe software 

comercial en función del sistema empleado, lo cual implica un coste adicional [122, 231]. 

También existe software gratuitos de código abierto [232, 233]. Sin embargo, es común en 

ambos la necesidad de poseer personal cualificado en el empleo del software. Incurriendo de 

tal manera en una complejidad, no exclusiva de la adquisición de datos sino del 

procesamiento de los mismos, para ser capaces de aplicar los métodos de dinámica inversa 

para la obtención de los pares articulados. 
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Por todo esto, se plantea la necesidad de simplificar el procesamiento de los datos 

cinemáticos. Esta simplificación en la obtención de datos no sólo facilitaría el diseño de 

exoesqueletos al eliminar una posible fuente de errores por integración y reducción del 

tiempo de procesado. Permitiría además su uso como herramienta de control y 

retroalimentación en la actuación de exoesqueletos de asistencia al movimiento. 

Proporcionando una herramienta de adquisición y control integrado. Respecto a la 

visualización de los datos obtenidos, no dispone de una visualización en línea, lo cual no solo 

impide su uso como un sistema integrado de control sino que no tiene la ventaja del proceso 

de calibración y análisis instantáneo de la cinemática del cuerpo durante los estudios de 

movimiento. 

Software comercial y gratuito para el análisis del movimiento proporcionan una 

herramienta potente para el cálculo de las fuerzas y momentos internos que producen el 

movimiento. A su vez son capaces de simular condiciones complejas como la ausencia de 

determinadas activaciones musculares y sus efectos sobre el movimiento, permitiendo así  

diagnósticos clínicos [161, 233]. Su uso también permite la simulación de exoesqueletos de 

asistencia al movimiento para ver sus efectos sobre la reducción del consumo metabólico 

[232]. A pesar de ello, esto requiere de un conocimiento avanzado en el uso del software y la 

necesidad de crear modelos específicos acorde a las necesidades del estudio. Además, 

carecen de una herramienta que permita la flexibilidad en la modificación del modelo 

biomecánico del ser humano. Teniendo que recurrir al modelado propio.  



CAPÍTULO 3  
NECESIDADES, OBJETIVOS e HIPÓTESIS  

	
	

3.1.  INTRODUCCION 

Los exoesqueletos, al tratarse de dispositivos tecnológicos de nueva generación, los cuales se 

encuentran dentro de un subsector todavía en sus inicios, necesitan ser capaces de poseer un 

diseño flexible y con capacidad para evolucionar y mejorar su tecnología, permitiendo así 

conseguir una reducción en costes, con el fin de permitir la accesibilidad de los mismos a un 

mayor número de usuarios.  

La elaboración de un dispositivo alternativo inalámbrico, portátil, flexible, realista y 

eficiente en costes para el análisis del movimiento humano surge de la necesidad patente en 

la creciente industria de exoesqueletos y wearable robots, principalmente en nuevas y 

pequeñas empresas (Startups), empresas nacidas en laboratorios de investigación 

universitarios (Spinoffs) y laboratorios equipados con áreas de fabricación (FabLabs) donde 

la inversión para la creación y desarrollo de nuevos dispositivos tecnológicos requiere de una 

estructura interna en diseño y de selección del proceso de fabricación adecuado para alcanzar 

una eficiencia en costes. Otra de las razones es el elevado coste de los exoesqueletos 

comerciales, lo cual demuestra la necesidad de introducir novedades tecnológicas y técnicas 

para mejorar la eficiencia del proceso de creación de un exoesqueleto. En este caso se realiza 

el diseño como base para la creación de un sistema de adquisición y procesado de datos 

novedoso. El no tener en cuenta diferentes aspectos, a priori secundarios, pero influyentes 

directa o indirectamente en el diseño y fabricación, lleva a situaciones de rediseño que 

pueden ser corregibles en futuras versiones del producto o no, pero en cualquier caso, con un 

reflejo en costes del producto. 

La aparición en la última década de las técnicas de fabricación aditiva o impresión 

3D, ha concluido en la creación de FabLabs a lo largo del mundo, en especial en centros de 

investigación y universidades. Esto hace que cada vez sean más numerosas las opciones para 

fabricar prototipos y productos derivados de las investigaciones, en esta investigación de un 

exoesqueleto de las extremidades inferiores, sin la necesidad de recurrir a agentes externos. 
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3.2.  NECESIDADES Y RETOS 

Utilizando como base de partida la necesidad de mejorar la eficiencia en costes en 

exoesqueletos, y por lo explicado previamente en la motivación y objeto de esta 

investigación, se enumeran las principales necesidades y retos sobre los que se ha 

desarrollado esta investigación con el fin de resolverlas: 

Necesidades en los dispositivos portátiles para la adquisición de datos del movimiento 
humano.  

- Herramientas que permitan obtener los datos fuera del laboratorio, durante tareas más 

cotidianas, en ambientes exteriores y bajo diferentes condiciones del terreno; con 

capacidades inalámbricas, accesibilidad a hardware y software libre. 

- Herramientas y dispositivos que permitan el análisis del movimiento humano sin incurrir en 

costes elevados, y sin requerir de unas instalaciones fijas.  

- Disponer de todos los datos cinemáticos y cinéticos necesarios para realizar los cálculos de 

dinámica inversa y obtener el par en las articulaciones. 

- Que los dispositivos de medida de las fuerzas de contacto portátiles, tengan la capacidad de 

obtener las tres componentes del vector fuerza durante el contacto con el suelo.  

- Proporcionar resultados consistentes (repetibles), con una precisión de medida similar a la 

obtenida por sistemas de vídeo. 

- Posibilitar su aprovechamiento como sistema integrado de control de actuadores en 

exoesqueletos. 

Retos en el procesado de datos y análisis del movimiento humano.  
 
El procesado de datos provenientes de diferentes fuentes, señales analógicas y digitales, 

obtenidas a través de diferentes sensores requiere de un tiempo elevado de 

acondicionamiento de dichos sensores, calibración y pre-procesado. Posteriormente en el 

análisis del movimiento, se obtienen los datos en el espacio de coordenadas cartesianas para 

después convertirlo en coordenadas polares o angulares sobre cada articulación. A su vez, se 

requiere de un software dedicado y con una curva de aprendizaje media. Existe por tanto la 

necesidad de simplificar el procesado de datos, con el objetivo de disminuir la posibilidad de 

errores debido al gran volumen de datos y reducir el tiempo que requiere, mejorando la 

eficiencia en costes.  
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Mejora en la flexibilidad del proceso de diseño.  

Con el fin de mejorar la eficiencia en costes del proceso de creación de un exoesqueleto, se 

hace necesario:  

 
- Mejorar la flexibilidad en el diseño, que permita adaptarlo a las necesidades del usuario 

(funcionalidad, aplicación y características anatómicas).  

- Reducir la complejidad de fabricación del prototipo, con facilidad para la evolución del 

diseño 

- Posibilitar la fabricación de exoesqueletos en pequeños laboratorios o áreas maker. 

- Emplear componentes de hardware y software libre.  

3.3.  OBJETIVOS 

El ámbito de investigación de esta investigación persigue el desarrollo de exoesqueletos 

eficientes en costes, que permitan asistir y aumentar las capacidades de las extremidades 

inferiores del cuerpo humano durante su movimiento. Para lograrlo, los objetivos empleados 

en esta investigación derivados de la búsqueda de la eficiencia en costes son:  

 

1. Crear un sistema portable e inalámbrico, eficiente en costes, para la adquisición de datos 

cinemáticos y cinéticos relacionados con el movimiento humano e integrada en un 

exoesqueleto, en cualquier ambiente exterior e interior y en cualquier distancia.  

 

2. Desarrollar un sistema de adquisición de datos, destinado a asistir a las extremidades 

inferiores que permitan, en futuras investigaciones, emplearse como una herramienta para 

la retroalimentación y control de los actuadores mediante sensores integrados en las 

articulaciones. 

 

3. Proporcionar resultados consistentes (repetibles), con una precisión de medida a la altura 

de la obtenida por sistemas de vídeo. 

 

4. Optimizar el proceso de diseño de prototipos funcionales, que facilite la simulación física 

de ensayos de investigación y que sea posible fabricarlos en áreas Maker.  
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5. Desarrollar una herramienta de software libre capaz de visualizar, adquirir y permitir el 

cálculo de los datos necesarios para la optimización del diseño de exoesqueletos.  

 

6. Suprimir el proceso de conversión de datos del espacio cartesiano al espacio articulado. 

Obteniendo los datos de forma más directa. 

3.4.   HIPÓTESIS DE LA INVESTIGACION  

En	 base	 a	 los	 objetivos	 comentados,	 se	 formulan	 las	 hipótesis	 sobre	 las	 que	 se	

fundamenta	 esta	 investigación	 con	 el	 fin	 de	 conseguir	 los	 objetivos	 soportados	 por	

resultados.		

	

Hipótesis 1.  

Para obtener los datos cinemáticos de las extremidades inferiores necesarios para el 

análisis de la marcha humana; ¿Es suficientemente preciso, fiable y con repetitividad de 

medida un sistema inalámbrico y portable de adquisición de datos en el plano sagital 

mediante el empleo de encoders ópticos? 

Hipótesis 2.  

Para obtener los datos cinéticos de la componente vertical de la fuerza de contacto; ¿Es 

suficiente preciso, fiable y con repetitividad de medida un sistema inalámbrico y portátil 

de suelas sensibles a la presión? 

Hipótesis 3.  

Para la obtención de todos los datos biométricos necesarios para el análisis del 

movimiento de la marcha humana; ¿Es posible emplear un sistema de adquisición de datos 

portable para la adquisición de datos en ambientes exteriores y sin dependencia de unas 

instalaciones y equipamiento fijo?  

Hipótesis 4. 

  Una herramienta de visualización en línea y el empleo de sensores integrados utilizados en 

un sistema de adquisición de datos obtenidos en el espacio articulado; ¿Disminuye el 

tiempo de procesamiento de datos y cálculo computacional en los análisis del 

movimiento? ¿Facilita el empleo de sensores integrados en el sistema de adquisición el 

diseño de controladores para la actuación de exoesqueletos? 

	
	



	

 
CAPÍTULO 4 

METODOLOGÍA Y CASOS DE ESTUDIO  
	
	

4.1.  INTRODUCCIÓN: SISTEMA PORTABLE Y HERRAMIENTAS DE 

SOFTWARE PARA EL ANÁLISIS DEL  MOVIMIENTO HUMANO 

El	objetivo	principal de esta investigación es crear una herramienta inalámbrica, eficiente en 

costes, para la adquisición de datos cinemáticos y cinéticos biométricos obtenidos del 

movimiento humano, del cuerpo entero e integrada en un exoesqueleto, en cualquier 

ambiente y en cualquier distancia. Planteando así una alternativa fiable y repetitiva al uso de 

sistemas convencionales para el análisis del movimiento. Complementariamente, el 

desarrollo de herramientas de software que reduzcan la complejidad de procesado y solución 

de los pares articulados. Además de dotar de funcionalidad al sistema de adquisición de datos 

como sistema de sensores integrados, denominado iDAS para el control de la actuación de 

exoesqueletos de asistencia a las extremidades inferiores. Buscando el aprovechamiento 

estructural y de hardware del sistema de adquisición de datos, aumentando la eficiencia en 

costes del sistema. En este capítulo se describe la metodología desarrollada y empleada en el 

diseño del sistema de adquisición y las herramientas de software desarrolladas (Fig. 4.1). 

	
Figura 4.1. Esquema de la metodología 
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4.2.  CASO DE ESTUDIO: SISTEMA PORTABLE DE SENSORES 

INTEGRADOS PARA LA ADQUISICIÓN DE DATOS WIMDA 

(WEARABLE INTEGRATED DEVICE FOR MOTION DATA 

ACQUISITION)  

Las aportaciones de esta investigación se soportan en el diseño de un prototipo funcional, 

desarrollado siguiendo una metodología de diseño evolutivo, dividida en 3 fases 

secuenciales: Diseño conceptual, Pre-diseño y Diseño evolutivo; a su vez, esta última etapa 

se subdivide en dos fases. Todas ellas se analizan en detalle en los apartados 4.2.1, 4.2.2 y 

4.2.3 respectivamente.  

4.2.1  Diseño ideológico y conceptual 

El desarrollo tecnológico nos acerca a vivir un futuro con más comodidades, solventando 

problemas y necesidades hasta entonces sin solución. El progreso tecnológico se basa en la 

evolución de un pensamiento o idea que busca solventar una problemática haciendo uso de la 

creatividad, el conocimiento, la tecnologías y técnicas existentes. La tecnología es por tanto 

una fuente de inspiración que retroalimenta futuras creaciones. La creatividad por si sola al 

margen del conocimiento científico y tecnológico no es capaz de llevar a cabo soluciones 

tecnológicas para el futuro. 

Normalmente en las metodologías de diseño utilizadas, se suele infra-valorar la fase 

inicial de creación o de desarrollo ideológico y conceptual de donde nacen las ideas que 

evolucionarán hasta convertirse en tecnología. Unas veces considerando que la creatividad es 

una habilidad intrínseca en el diseñador. Otras, por la dificultad de convertir una idea, de 

alguna manera, abstracta en un proceso útil para cualquier diseñador, independientemente de 

sus habilidades intrínsecas. A pesar de ello, la fase de diseño conceptual es una de las fases 

más importantes para explorar todas las posibilidades a llevar a cabo para el desarrollo de un 

exoesqueleto con un diseño evolutivo eficaz en costes, en base a las necesidades y 

funcionalidades buscadas (Fig. 4.2).  

En el caso de exoesqueletos y wearable robots, existe el punto de partida del hombre 

como principal figura para el desarrollo del diseño, tanto en la forma como en la 

funcionalidad a desarrollar. El uso del biomimetismo y la bioimitación  como fuente de 

inspiración para el diseño conceptual e ideológico ayuda a crear dispositivos más eficientes, 

en especial en el diseño de exoesqueletos, ya que aspectos ergonómicos relacionados con la 
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interfaz entre humano y máquina, son de gran importancia, además de la actuación, control y 

sincronización de los actuadores de una manera que no afecte negativamente al usuario; 

buscando como resultado óptimo la transparencia tecnológica del dispositivo, es decir, 

conseguir que el usuario no note diferencia con respecto a la sensación que tendría un 

humano con todas las capacidades y sin limitaciones durante la marcha. 

El diseño del exoesqueleto que confiere esta investigación gira en torno a la creación 

de un sistema eficiente en costes optimizando la fase de diseño y aumentando la flexibilidad 

y funcionalidad de la fase de prototipo. Una de las grandes ventajas de la fase de desarrollo 

conceptual es la flexibilidad para adoptar y rechazar ideas con mayor libertad a fin de evitar 

decisiones equivocadas. Analizando así diferentes opciones desde el inicio del diseño para 

evitar así incurrir en costes durante una fase más avanzada. Entre las técnicas de creatividad 

en esta fase de diseño, destacan la observación y análisis de procesos de la naturaleza, 

diseños o soluciones tecnológicas previas, tendencias en el sector y técnicas creativas. 

Actualmente son muy habituales, herramientas que aumentan las fuentes de inspiración como 

es el caso de recursos empleados en esta investigación durante la fase conceptual, bases de 

datos como pinterest [234], sectores audiovisuales y de ocio en los que hay un amplio trabajo 

de diseño conceptual como es el caso de películas y videojuegos, donde el factor funcional no 

es limitante, originando verdaderas obras de arte de diseños conceptuales; los cuales han sido 

empleado posteriormente en el diseño de prótesis de brazos [235]. Paradójicamente, siendo 

estos sectores (películas y videojuegos) en los que más se ha invertido en desarrollar diseños 

conceptuales, muy pocos han conseguido convertirse en diseños reales y funcionales. Todo 

	 						 	
	

Figura 4.2. Bocetos conceptuales del diseño mecánico del exoesqueleto 
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este trabajo invertido en diseño conceptual e ideológico, incluso en algunos casos llegando a 

crear prototipos físicos, se ha utilizado como fuente de inspiración para el comienzo del 

diseño de wearable robots y exoesqueletos.  

4.2.2  Fase de pre-diseño 

Una vez finalizada la etapa de diseño ideológico y con las ideas sobre la forma genérica del 

exoesqueleto, se determinan las especificaciones y funcionalidades que buscadas que parten 

de las piedras angulares para un diseño eficiente en costes mostradas en la Figura 4.3, para 

posteriormente realizar el diseño mecánico y dimensionado del exoesqueleto. La presente 

investigación tiene como objetivo el diseño de un exoesqueleto, que sirva como herramienta 

para la investigación del movimiento humano, mediante la adquisición de datos y como 

prototipo para el diseño de exoesqueletos. Será decisión del investigador que utilice este 

sistema, el uso al que lo destina y la funcionalidad de la que es dotado. Ya sea como pura 

herramienta para el estudio de ergonomía, de adquisición de datos o como  dispositivo 

tecnológico avanzado para la asistencia al movimiento. 

 

 
Especificaciones generales de diseño 
	
- Diseño evolutivo: fase funcional 1 (iDAS – Integrated Data Acquisition System) y fase 

funcional 2 (Actuación eléctrica). 

- Adaptabilidad de uso para diferentes usuarios y ligereza.  

- Diseño modular de articulaciones. 

- 10 GDL (grados de libertad) pasivos y 4GDL activos. 	

	
Figura 4.3. Piedras angulares del diseño del 

exoesqueleto 
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- Actuadores eléctricos rotativos. 	

- Sistema	portable.			

- Flexibilidad	de	fabricación.	Capacidad	de	fabricarlo	en	áreas	maker/FabLabs.	

	

La primera de las especificaciones de diseño, es la propiedad evolutiva del 

exoesqueleto, que reduzca la posibilidad de obsolescencia tecnológica propia de una industria 

en desarrollo y con un grado tecnológico tan avanzado que no posee unos límites y bases 

establecidas. En los sectores tecnológicos la anticipación del diseño a las expectativas del 

mercado implica a veces la necesidad de modificaciones en las fases finales del proceso de 

diseño, incurriendo a veces en el fracaso de la comercialización del producto [236]. El 

empleo de un diseño evolutivo ayuda a prevenir cambios de última hora, mejora la posición 

de inicio para el diseño de futuras generaciones del producto, reduce el coste de realizar 

cambios impuestos por los diferentes departamentos técnicos (diseño mecánico, diseño 

electrónico y fabricación).  

 Otra de las funcionalidades buscadas con el empleo del diseño evolutivo es el dotar al 

exoesqueleto de la posibilidad de redefinir su funcionalidad a lo largo del proceso de diseño y 

fabricación. Dividiéndolo en dos fases funcionales como se muestra en la Figura 4.4.  

  

										 						 	 	
	
Figura 4.4. A la izquierda, el exoesqueleto en la fase funcional 1 (iDAS/WIMDA). En la parte izquierda 

la fase funcional 2 (Asistencia al movimiento)	
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 En el siguiente apartado se describen con más detalle dichas fases funcionales. 

Dependiendo de las necesidades del investigador, puede que simplemente se emplee como 

herramienta de adquisición de datos (fase funcional 1) para el estudio del movimiento 

humano pero no sea necesaria la creación de un exoesqueleto con asistencia al movimiento 

(fase funcional 2). En otros casos puede que el objetivo sea la creación de un exoesqueleto 

con capacidad para la asistencia al movimiento.  

 De esta necesidad surge el objetivo de dotar de modularidad al diseño. Figura 4.5. 

Determinados investigadores pueden estar interesados en el análisis del movimiento, en la 

obtención de datos o en el diseño de dispositivos enfocados a asistir a una articulación en 

particular del tren inferior. Por ejemplo en el estudio concreto de la cinemática de la rodilla 

para desarrollar articulaciones robóticas, utilizando la bio-imitación con el fin de aumentar el 

confort, la ergonomía y la eficiencia en el uso de exoesqueletos.   

La adaptabilidad del exoesqueleto a diferentes usuarios es otra funcionalidad de 

diseño implementada (Fig. 4.6). Debido a la gran variabilidad de usuarios a los que se 

destina, ya sea en función de sus diferencias anatómicas, características específicas de la 

marcha, discapacidades o lesiones permanentes, la estructura y funcionalidad tiene una gran 

variabilidad no solo entre diferentes usuarios, incluso en el mismo usuario a lo largo del uso 

del producto. Pongamos el caso de un exoesqueleto destinado a un niño, en el comienzo de su 

uso requerirá de unas funcionalidades y los actuadores tendrán una capacidad determinada. El 

rápido crecimiento de un niño implica no solo la adaptación del exoesqueleto a la nueva 

anatomía sino que puede que funcionalmente se busque asistir con otra estrategia definida por 

una decisión clínica actualizada. Lo cual implicaría el empleo de un exoesqueleto nuevo, 

			 	 	 	
	

Figura 4.5. Articulaciones modulares del tobillo, rodilla y cadera. 
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incurriendo en una tremenda ineficiencia e insostenibilidad del producto. Además de crear 

puntos muertos donde no exista la posibilidad de utilizar la opción de actuación, 

funcionalidad y estructura más óptima.  

4.2.3  Fase de diseño evolutivo 

En la consecución del diseño del exoesqueleto se ha buscado la simplicidad de sus 

componentes, ligereza, biomimetismo anatómico y capacidad de fabricación en máquinas de 

fabricación aditiva, en cuanto a su forma, dimensiones y materiales empleados.   

El diseño se ha planteado con la visión de una diseño evolutivo dividido en dos fases 

funcionales. En la primera de las fases, el exoesqueleto es empleado como elemento de 

prototipo mecánico con fines de análisis, estructural, ergonomía y confort. A diferencia de un 

prototipo tradicional, este está dotado de una herramienta de obtención de datos cinemáticos 

y cinéticos. En la segunda fase funcional, se ha buscado el aprovechamiento total de la fase 

funcional 1. Utilizando la misma estructura mecánica y hardware empleado en la fase 1, se 

añaden los actuadores eléctricos que proporcionan asistencia al movimiento en el plano 

sagital a la cadera y las rodillas.  El sistema integrado de adquisición de datos (iDAS) se 

aprovecha en su totalidad como herramienta de control y feedback en los actuadores 

rotativos. Respecto a la estructura de la fase funcional 1, tan solo se sustituye el componente 

que conecta el motor con la articulación. El diseño del exoesqueleto se basa como punto de 

		     	
 

Figura 4.6. Adaptabilidad del exoesqueleto para diferentes usuarios en función de su altura gracias al 

sistema prismático regulable del que disponen las exo-articulaciones. . 
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partida en los datos obtenidos por Winter [237], permitiendo una variabilidad en la altura de 

∓20mm. 

Fase funcional 1 – Exoesqueleto para la adquisición de datos (WIMDA) 
 

Partiendo de la motivación y objeto de esta investigación, crear exoesqueletos 

eficientes en costes, se ha decidido crear un exoesqueleto que utilice los conceptos de 

actuación, biomimetismo y funciones más comunes en el sector. Con el fin de que los 

resultados y conclusiones derivados del estudio sean aplicables a otros casos, contribuyendo a 

la mejora científica y tecnológica. En primer lugar remarcar que se ha diseñado un 

exoesqueleto para analizar y asistir al movimiento en personas con dificultades para caminar 

pero que no disponen de reducción de su movilidad, ni tienen lesiones severas que afecten al 

movimiento del tren inferior.  

La cinemática o GDL (Grados De Libertad) impuestos al exoesqueleto es un aspecto 

fundamental en las decisiones que afectan al diseño. La funcionalidad y capacidades del 

mismo han de estar acotadas sobre los límites definidos por el modelo cinemático a realizar. 

Teniendo siempre patente los aspectos de seguridad para evitar que el dispositivo pueda 

dañar al ser humano que lo porta o impida/permita la libertad de movimiento en 

determinados GDL dependiendo de su funcionalidad. Por ello, se ha diseñado un 

exoesqueleto para el tren inferior que dispone de catorce (14) GDL, de los cuales cuatro (4) 

están destinados a asistir al movimiento. Partiendo de la base anatómica de las extremidades 

inferiores, la cadera (3GDL), que permite los movimientos de flexión/extensión, 

abducción/aducción y rotación interna/externa, la rodilla (1GDL), que permite el movimiento 

de flexión/extensión y el tobillo (3GDL), que permite la abducción/aducción, flexión 

plantar/dorsiflexión e inversión/eversión [158]. La rodilla fisionómicamente dispone de otros 

dos grados de libertad en cuanto a rotación interna/externa y varo/valgo, sin embargo se 

tratan de rangos muy pequeños, los cuales solo confieren a la articulación, una elasticidad 

parcial, evitando ser una articulación puramente rígida. Sin embargo, en el aspecto de la 

actuación o movimiento que es el que interesa para el diseño del exoesqueleto, se considera 

como una articulación de un solo grado de libertad. 

Como se ha comentado previamente en el capítulo sobre el estado del arte, la técnica 

para la obtención de datos se analizan y obtienen en el espacio cartesiano y posteriormente se 

convierten al articulado. Otro de los objetivos de esta investigación es la creación de 

herramientas para la adquisición de datos del movimiento humano que simplifiquen el 

procesado de datos y eliminen la necesidad de transformar los datos obtenidos del espacio 
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cartesiano al espacio articulado. Para lograrlo se han empleado encoders rotativos situados en 

cada articulación, obteniendo los datos cinemáticos en el plano sagital de cada articulación 

perteneciente al exoesqueleto. El empleo de los encoders como sistema de control y feedback 

de los actuadores es otra de las razones por las que se ha desarrollado un exoesqueleto basado 

directamente en el espacio articulado. No solo con el fin de evitar las ineficiencias de la fase 

adicional en la conversión o procesado de datos para el análisis de movimiento, sino que es 

más adecuado evitar un proceso previo innecesario de conversión.  

 
Fase funcional 2 – Exoesqueleto de asistencia al movimiento de las extremidades inferiores 
 

El desarrollo de esta fase funcional se basa en la aplicación de una metodología de 

diseño evolutiva. El propósito fue el de evolucionar el exoesqueleto destinado a la obtención 

de datos del movimiento (WIMDA) en un exoesqueleto de asistencia al movimiento del tren 

inferior. Mediante el aprovechamiento de la estructura mecánica de la fase funcional 1 y 

empleando los sistemas de medida y adquisición de datos como elementos de control de los 

actuadores. 

La actuación se realiza sobre las articulaciones de las rodillas izquierda y derecha, así 

como la cadera, por ambos lados del cuerpo. Dotando de un total de cuatro GDL dotados de 

actuación mediante el empleo de motores eléctricos rotativos. La elección del empleo de 

motores rotativos viene del objetivo de utilizar elementos sobre los que sea posible una 

reducción en costes en un futuro. Además de ser la opción más común para la selección del 

actuador en numerosos exoesqueletos, la influencia de las industrias secundarias que proveen 

los componentes de un exoesqueleto, en este caso los actuadores, son primordiales para la 

creación de un	dispositivo eficiente en costes. Respecto a otro tipo de actuadores eléctricos, la 

accesibilidad en cuanto a coste y ligereza del motor-reductor, lo sitúa en una posición más 

ventajosa frente a los actuadores de tipo lineal. La sencillez del diseño para acomodar 

actuadores rotativos frente a actuadores lineales y la reutilización del sistema integrado de 

adquisición de datos iDAS de la fase funcional 1 son otras de las razones. El empleo de 

fuentes de energía basadas en la neumática y la hidráulica también se ha descartado frente a 

la eléctrica por los mismos razonamientos. 
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La figura 4.7 muestra las piezas aprovechadas de la fase funciona 1 y las añadidas 

para formar el exoesqueleto de asistencia al movimiento en la fase funcional 2. En ambas 

articulaciones con actuación, rodilla y cadera, se sustituyen los mismos componentes. El 

encoder de control del motor es el mismo empleado en la adquisición de datos cinemáticos en 

el plano sagital en la fase funcional 1. Para la determinación de las especificaciones técnicas 

de los motores definidas mediante un pre-dimensionamiento de la actuación se emplearon 

datos obtenidos en otras investigaciones que determinaron el rango de pares de transmisión 

requeridos en cada articulación durante la fase de la marcha [237]. En esta investigación no 

se ha procedido a la fabricación de la fase funciona 2 por falta de recursos materiales. No 

obstante se considera en la línea de esta investigación (ver capítulo 6. Líneas futuras de 

investigación).	

 
Mecánica del exoesqueleto	
 

El exoesqueleto está dividido estructuralmente en dos ramas, una destinada a cada 

pierna. Las cuales se conectan entre sí a través de un cinturón que rodea la cadera del usuario 

proporcionando la sujeción del exoesqueleto. En ambos laterales se realiza la unión a través 

de una sujeción atornillada que conecta con la pieza fija de la exo-articulación 

correspondiente a la cadera. La exo-cadera se compone de un conjunto de siete piezas que le 

dotan de tres GDL (Fig. 4.8). Estos tres grados de libertad se dividen en tres articulaciones 

rotacionales. El único movimiento destinado a la obtención de datos angulares y de la futura 

actuación es el movimiento de flexión/extensión, es decir el que se produce en el plano 

sagital. Partiendo desde la pieza que conecta con el cinturón, la primera articulación se 

  
 
Figura 4.7. Remplazo de componentes para la transformación de la fase funciona 1 (izquierda) a la fase 

funcional 2 (derecha). Piezas sustituidas para la instalación de los motores.	
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realiza a través de un pasador que gira sobre unos casquillos de bronce colocados en el 

interior de la pieza fija. El eje pasador posee dos anillos de retención estándar en los extremos 

superior e inferior fijando el eje a la siguiente pieza de la cadena articulada. Esta pieza pose 

en su otro extremo un agujero sobre el que se asienta un rodamiento, el cual conecta a su vez 

con la pieza prismática de la cadera, permitiendo el movimiento de aducción/abducción del 

conjunto de la exo-cadera. La pieza prismática conecta con la articulación rotacional del 

conjunto. Su característica prismática permite ajustar la posición del eje que permite la 

rotación de flexión/extensión (plano sagital) dependiendo de la anatomía del usuario que 

porta el exoesqueleto. Posee una regulación de ∓15mm, permitiendo ajustar la distancia entre 

las articulaciones del exoesqueleto, adaptándose a la altura y anatomía de diferentes usuarios.   

 

La pieza principal de cada exo-articulación es la que permite la rotación de en el 

plano sagital. Se trata de una pieza circular donde se realiza la unión entre segmentos, en este 

caso la cadera y el muslo. Posee un rodamiento alojado en su interior, el cual sostiene un eje 

de acero el cual conecta con el conjunto del exoesqueleto que se mueve solidario con el 

muslo. Esta unión se realiza mediante el empleo de un acoplamiento cónico que transmite el 

momento ejercido alrededor del eje Figura 4.9. En el caso de la fase funcional 1, haciendo 

girar el eje que conecta con el encoder, obteniendo los datos cinemáticos de la articulación en 

el plano sagital. Sin embargo, el acoplamiento y el resto de los componentes estructurales 

están diseñados para resistir los esfuerzos presentes en la fase funcional 2.  El eje rotativo que 

 

            
 

Figura 4.8. Conjunto de las dos exo-caderas, parte rotativa del exo-fémur y el cinturón. Vista 
explosionada del conjunto de la exo-cadera izquierda 
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trasmite el movimiento de la pierna, está conectado al eje del encoder a través de un 

acoplamiento rígido a torsión, la carcasa del encoder se asienta sobre una pieza circular que 

actúa a su vez como corza de protección. 

La unión entre la exo-cadera y la exo-rodilla se realiza mediante una pieza de sección 

rectangular y esbelta que representa el exo-fémur y posee una geometría curvada que se 

adapta a la anatomía del usuario, solventando la problemática de la distancia en el plano 

frontal entre articulaciones. Dependiendo de la altura del usuario puede que sea necesario 

rediseñar la longitud de la pieza, en el caso de que la regulación prismática no sea suficiente. 

Esta pieza conecta con las articulaciones a través de un sistema sándwich de dos piezas 

mediante el apriete de dos tornillos y tuercas M6. 

Continuando con la cadena cinemática, la exo-rodilla posee la misma funcionalidad 

en cuanto a obtención de datos que la exo-cadera,  posee 1GDL que en el plano sagital, por la 

parte proximal (superior), está conectada al segmento o exo-fémur y por la parte distal 

(inferior) conecta con la exo-tibia mediante el sistema sándwich de apriete atornillado Figura 

4.10. Las dimensiones de la exo-rodilla son inferiores a las de la exo-cadera. El sistema de 

transmisión rotacional y obtención de datos en el plano sagital posee los mismos 

componentes que la exo-cadera.		

 

 
Figura 4.9. Vista explosionada de la unión entre exo-cadera y exo-fémur. Componentes de la unión 

pertenecientes a la fase funcional 1. 	
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Por último, el exo-tobillo,  posee 3GDL. El diseño de esta articulación es más 

complejo que el resto, sin embargo no implica un número elevado de componentes (Fig. 

4.11). Un total de cuatro piezas se encargan de dotar de los grados de libertad en los 

diferentes planos. La unión desde la exo-tibia se realiza a través de un eje pasador que se 

inserta sobre una pieza con forma de Y mediante el empleo de anillos de contención laterales. 

Sobre este eje se produce la rotación en el plano frontal, el otro extremo de la pieza se 

introduce en un rodamiento,  alojado entre un sistema sándwich de dos piezas atornilladas a 

la pieza principal de la articulación. Dotando así a la articulación de libertad de rotación en el 

plano transversal. La rotación en el plano sagital, se realiza entre la pieza que soporta el 

encoder y la pieza que conecta con el pie, es decir unida al calzado. Esta pieza se introduce 

entre el pie y la suela interior transmitiendo el movimiento del pie a través de un eje 

rotacional, conectado al encoder para la obtención de datos en este plano. 

																												

	
	

Figura 4.10. Sistema de unión regulable entre el exo-fémur.  
	

 
 

Figura 4.11. Vista explosionada de las piezas que componen el Exo-tobillo.	
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La interfaz física entre humano y exoesqueleto se realiza  en las zonas de la cadera, 

posición proximal del muslo,  proximal y distal de la rodilla y  entre el calzado y el pie (Fig. 

4.12). El cinturón emplea una unión de hebilla de plástico y posee ajuste un ajuste radial. Las 

uniones que conectan las piernas con el exoesqueleto, se tratan de cintas velcro que permiten 

ajustar el apriete de la unión.  Por último la unión en el pie no es rígida y se produce por el 

propio peso del  cuerpo y  el ajuste específico del calzado empleado.   

4.2.4  Fabricación  

Basándose en los esfuerzos ejercidos por los motores en la fase funcional 2, se determinan las 

especificaciones estructurales y el material a emplear para la creación del exoesqueleto. Para 

determinar el material a emplear, se han utilizado los cálculos realizados en la fase de pre-

diseño. A pesar de que la fase funcional 2 es una evolución futura del diseño, una de las 

especificaciones de la fase funcional 1 es el aprovechamiento estructural, el empleo del 

diseño por otros investigadores puede no implicar la necesidad de una fase funcional 2, lo 

cual permitirá reducir las capacidades estructurales mediante el empleo de materiales más 

económicos creando una estructura más ligera. Uno de los objetivos de esta investigación es 

mejorar la eficiencia en costes y permitir la fabricación de exoesqueletos en áreas maker, 

razón por la cual se ha decidido el empleo de materiales plásticos y elementos de fijación 

estándar como anillos de retención, tornillos y tuercas. Sus propiedades de ligereza, facilidad 

de fabricación en la fase de prototipo y escalabilidad en procesos de producción en serie, 

mediante procesos de inyección de plástico, son otros factores para la elección de este tipo de 

materiales..  

 

                 
 

Figura 4.12. Interfaz física humano-máquina del exoesqueleto en la fase funcional 2	
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Características del proceso de fabricación 
	

Todas las piezas que componen la estructura del exoesqueleto han sido fabricadas con 

impresoras Ultimaker (Ultimaker B.V., Geldermalsen, Países Bajos) y Mojo (Stratasys Ltd. 

Montana, Estados Unidos), debido a la facilidad de acceso y disponibilidad en áreas maker al 

tratarse de impresoras comerciales de bajo coste. El material seleccionado es un 

Policarbonato Ultimaker PC (Ultimaker B.V., Geldermalsen, Países Bajos)  (Fig. 4.13).  Los 

parámetros de orientación, espesor de capa, material de relleno y de soporte empleados en la 

fabricación dependen de cada pieza en función de su geometría y la dirección de los 

esfuerzos a los que se someten. Esto es debido a las características del proceso de fabricación 

aditiva. Dado que se trata de impresoras FDM que depositan capas de material paralelo al 

plano base, la separación por rotura de las capas es uno de los fallos mecánicos más comunes, 

por lo cual se ha buscado en cada pieza seleccionar la orientación más conveniente. En la 

figura 4.14 se muestran los parámetros empleados en alguna de las piezas.  Otra característica 

del exoesqueleto es que todas sus piezas son capaces de ser impresas en el rango de 

impresoras Ultimaker en cuanto a sus dimensiones y necesidad de calentamiento de la placa 

base. Para permitir la homogeneidad de la temperatura durante la impresión de las piezas se 

empleó una campana de protección que cubre la impresora. Los parámetros de impresión 

referentes a la impresora son los siguientes: Temperatura de la placa entre 100-110ºC, 

temperatura de la boquilla extrusora: 250-260ºC, DimaFix (Dima 3D S.L, Valladolid, 

España) para la adherencia de la primera capa. 

	

	

	
	

Figura 4.13. En la zona izquierda se representan las exo-articulaciones del tobillo, rodilla y cadera 
fabricadas y ensambladas. En la parte derecha, una pieza durante el proceso de fabricación aditiva. 
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Tratamiento y montaje 

Una vez finalizado el proceso de fabricación de cada piezas, se mantiene durante una 

hora hasta que la temperatura disminuye gradualmente a temperatura de unos 30ºC 

manteniéndola en la bandeja, posteriormente se retiran las piezas y se introducen en un horno 

de inducción FB1300 (Barnstead Thermolyne Co., Montana, Estados Unidos), a 100ºC 

durante una hora, con el fin de estabilizar la composición estructural eliminando las posibles 

tensiones residuales presentes durante el enfriamiento.  

 Previo al ensamblaje de las piezas, algunas requieren de un proceso de limpieza en el 

que se retira el material de soporte y se lijan las superficies. Es el  caso de los alojamientos 

donde se insertan los rodamientos, las superficies se han lijado cuidadosamente para alcanzar 

las tolerancias requeridas. Esta es una de las problemáticas del proceso de fabricación aditiva, 

la dificultad para eliminar en algunas piezas el material de soporte sin dañar la pieza así como  

mantener un buen acabado superficial que mantenga las tolerancias de diseño. Para las piezas 

en las que la retirada del material de soporte presenta un problema, se ha empleado la 

impresora Mojo (Stratasys Ltd. Montana, Estados Unidos),  en la cual el material se disuelve 

en un baño disolvente. Otra problemática propia del proceso de fabricación ha sido el 

rediseño estructural de las piezas basándose en la estructura final posterior al proceso de 

impresión. A la hora de la impresión, las piezas no son sólidas en su interior sino que se 

componen de una estructura o panal de abeja, dependiendo de los parámetros de impresión, 

lo cual aporta ligereza a la pieza pero varía su resistencia mecánica. Este entramado interior 

es definido a través del software de impresión Ultimaker Cura (Ultimaker B.V., 

Geldermalsen, Países Bajos). Para solventar este problema, debido a que no es posible 

obtener la geometría para su estudio, se han rediseñado las piezas realizando ingeniería 

								 	

						 	
 

Figura 4.14. Sección de la tabla de parámetros de impresión para cada una de las piezas que componen la 
estructura de WIMDA. 	
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inversa y su posterior cálculo por el Método de Elementos Finitos (MEF) para validar la 

nueva estructura. 

El diseño del exoesqueleto tenía como una de sus principales especificaciones la 

modularidad de sus componentes con el fin de aumentar la versatilidad del diseño y 

flexibilidad de uso para diferentes usuarios e investigaciones.  Como se ha comentado 

previamente cada articulación tiene un diseño y montaje modular por lo que el intercambio 

de piezas y ajustes necesarios entre usuarios no requiere de tiempos elevados. La unión entre 

articulaciones se produce a través de un sándwich de piezas mediante el apriete de dos 

tornillos en cada extremo de la pieza que la sujeta por la parte cilíndrica provista de 

regulación prismática. La unión entre exoesqueleto y usuario se produce introduciendo el 

exoesqueleto en el calzado mientras el usuario está sentado en una silla y posteriormente se 

ajustan las cintas de velcro que conectan las piernas así como el apriete del cinturón (Fig. 

4.15 y 4.16).  Cada usuario necesita sus propios  ajustes de apriete y longitudes previos al uso 

del exoesqueleto, en el capítulo 5 se detallan los procedimientos y protocolo para el empleo 

del exoesqueleto, enumerando los ajustes necesarios previo al empleo del dispositivo. 

 

	 	 	
	

Figura 4.15. WIMDA en la fase de pruebas experimentales en el exterior 
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4.2.5  Sistema de adquisición de datos 

El sistema se compone de un conjunto de elementos de hardware operado por software de 

acceso libre y gratuito. Basándose en el objetivo de la creación de una herramienta accesible 

y eficiente en costes, además del software, el hardware empleado es de código abierto y bajo 

en coste, todos los componentes electrónicos empleados son de fácil acceso o de diseño 

propio mediante el empleo de sistemas de fabricación presentes en la mayoría de áreas maker 

como la impresión de circuitos electrónicos. En este apartado se describe la arquitectura y 

funcionamiento del sistema, componentes empleados, fabricación y calibración de los 

sensores.  

4.2.5.1  Sistema de adquisición de datos integrados (iDAS) 

A la hora de diseñar el sistema que dota de la verdadera funcionalidad de la fase 1, el sistema 

de adquisición integrado (iDAS), se han tenido en cuenta los principios y especificaciones de 

diseño planteados en capítulos 3 y 4 con el fin de demostrar las hipótesis de la investigación. 

Recordando a modo de resumen, se considera un sistema integrado de adquisición de datos 

dado que en la fase funcional 2 se convertirá en la herramienta de feedback y control de los 

actuadores. Otras alternativas posibles, comentadas en el Capítulo 2, como pueden ser 

sistemas de marcadores, cámaras, sensores de presión flexibles y goniómetros electrónicos 

entre otros, se han descartado en la implementación para la obtención de datos. Debido a que 

               

               
Figura 4.16. WIMDA en la fase funcional 1 durante los ensayos de obtención de datos del 

movimiento humano. 
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uno de los objetivos de esta investigación es que el sistema ha de ser portable e integrarse por 

lo tanto en la estructura de un exoesqueleto para la asistencia del sistema locomotor inferior. 

La portabilidad requiere de un sistema que adquiera y transmita los datos de forma 

inalámbrica a un receptor conectado a un ordenador, Smartphone o Tablet capaz de registrar 

y almacenar los datos.  

El sistema se alimenta por baterías recargables, lo cual permite la obtención de datos 

en cualquier lugar sin depender de unas instalaciones fijas. Para la obtención de datos 

cinemáticos de la parte superior del cuerpo, las especificaciones no son tan limitadas debido a 

que no son un elemento de control directo, sino que sus datos alimentan el modelo humano + 

exoesqueleto que se describe más adelante para el análisis del movimiento. El sistema se 

compone de los subsistemas de obtención de datos mostrados esquemáticamente en la figura 

4.17, divididos en zona superior (torso y brazos) y zona inferior (piernas y fuerza de 

contacto). 

La fabricación de los componentes estructurales se realizó mediante impresoras 3D 

Ultimaker 2+ (Ultimaker B.V., Geldermalsen, Países Bajos) y Mojo (Stratasys Ltd. Montana, 

Estados Unidos). Los circuitos impresos que forman parte de WIMDA, se han diseñado con 

Eagle (Autodesk Inc., California, Estados Unidos) una herramienta de software gratuito. La 
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Figura 4.17. Esquema representativo de los sub-sistemas de adquisición de datos del movimiento 

humano en WIMDA  
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fabricación, ensamblaje, pruebas y ensayos se han llevado a cabo en el área UR maker 

(Universidad de la Rioja, La Rioja, España), en el Tandon makerspace (New York 

University, Brooklyn, Estados Unidos) y el laboratorio de optimización y dinámica aplicada 

(ADOL, New York University, Brooklyn, Estados Unidos). En los apartados 4.2.5.2 y 4.2.5.3 

(software de los subsistemas),  se describen los puntos más relevantes del código. 

4.2.5.2  Datos cinemáticos de la parte inferior del cuerpo 

Se trata de un subsistema que obtiene los datos cinemáticos del cuerpo inferior en el plano 

sagital, correspondiente al plano de funcionamiento de los actuadores, el sensor empleado 

tiene fines de reutilización como elemento de feedback en la siguiente fase evolutiva. Se 

seleccionó un encoder óptico incremental de señal cuadrada HEDL-5640#A13 (Broadcom 

Inc., California, Estados Unidos), con una resolución de 500 pulsos por revolución, 

proporcionando una precisión de medida de mínima de 0.72° y aumentable hasta 0.18° 

mediante la división de la señal cuadrática (Fig. 4.18). Comparando con datos de estudios 

previos obtenidos con configuraciones convencionales, mediante el uso de cámaras 

infrarrojas y marcadores reflectantes para la obtención de datos del movimiento [237, 238], la 

precisión del medida se consideró adecuada para la aplicación del estudio del movimiento 

aplicado a exoesqueletos de movilidad inferior. La lectura de la posición se registra a través 

de dos canales digitales A y B, por los cuales se envía una señal digital con un desfase entre 

las dos para permitir la detección del sentido de giro. Con el fin de registrar siempre los 

pulsos detectados por el encoder durante su funcionamiento, los seis encoders empleados en 

los exoesqueletos están conectados a las entradas digitales de interrupción. 

 

 

																																	  	
	

Figura 4.18 Encoder óptico HEDL-5640#A13 y esquema de conexiones (Avago Technologies) 
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Software 
 

 Para la adquisición de los datos provenientes de los encoders (posición, velocidad y 

aceleración angular), se desarrollaron dos códigos correspondientes al emisor y receptor, 

debido a la capacidad de transmisión inalámbrica inferida en WIMDA. La frecuencia de 

lectura es de 100Hz. A continuación se describen algunas de las partes más relevantes del 

código. La tabla 4.1 muestra la inicialización del encoder, donde se designan los pines de 

conexión sobre los que se conectan los encoders. Destacar que las entradas digitales 

2,3,18,19,20,21 son las correspondientes a los pines digitales con interrupción. La 

programación de la lectura de las señales digitales cuadráticas y el tratamiento de los  pines 

de interrupción se realiza mediante la librería encoder.h [239]. Los valores obtenidos se 

almacenan en un pack de datos denominado enc_data el cual se envía al receptor mediante el 

uso de una dirección específica. El código receptor se encarga de leer los datos enviados a 

través de esa dirección y los muestra en pantalla. La organización de los datos recibidos para 

cada variable y la convención de signos en la elección del sentido de giro se especifica en el 

apartado 4.3.4 Modelo multi-cuerpo humano + exoesqueleto. La integración de la posición 

para la obtención de la velocidad y aceleración angular se realiza en el código receptor con el 

fin de incrementar la velocidad de transferencia de datos disminuyendo la información a 

enviar. En la tabla 4.2 se muestra una sección del código receptor.  

Tabla 4.1. Sección del código de transmisión de datos de los encoders (FinalTx.ino) 

#include	<Encoder.h>	
#include	<SPI.h>	
#include	<nRF24L01.h>	
#include	<RF24.h>	
	
RF24	radio(26,	28);	//	Pines	CE,	CSN	
const	byte	address[6]	=	"0xF0F0F0F1AA";	//	
	
//Inicialización	del	encoder	
Encoder	right_ankle(18,11),	right_knee(2,12),	right_hip(3,13);	
Encoder	left_ankle(19,10),	left_knee(20,9),	left_hip(21,8);	
	
//creación	de	una	estructura	para	enviar	los	datos	
typedef	struct		
{		
		float	Time	=	0;	
		int	R_ankle	=	0,	R_knee	=	0,	R_hip	=	0;	
		int	l_ankle	=	0,	l_knee	=	0,	l_hip	=	0;	
}enc_data;	
//Enc_data	es	el	tipo	de	dato,	pack	es	la	variable		
enc_data	pack;	
…	
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Cada transmisor-receptor de radiofrecuencia dispone de seis pipes o buzones sobre los 

que puede leer y escribir. La notación empleada en la definición de las variables emplea 

terminología inglesa. Cada uno de los encoders se representa en función de su posición en la 

articulación correspondiente. RA: Right Ankle, RK: Right Knee, RH: Right Hip, LA: Left 

Ankle, LK: Left Knee, LH: Left Hip. 

 
Tabla 4.2. Sección del código de recepción de datos de los encoders (FinalRx.ino) 

 

#include	<SPI.h>	
#include	<nRF24L01.h>	
#include	<RF24.h>	
	
RF24	radio(9,	8);	//	CE,	CSN	
const	byte	encoder[12]	=	"0xF0F0F0F1AA";	//Dirección	del	encoder	
	
typedef	struct	
{	
		float	Time;	
		int	RA	=	0,	RK	=	0,	RH	=	0;	
		int	LA	=	0,	LK	=	0,	LH	=	0;	
}	enc_data;	
enc_data	pack;	
	
float	old_time	=	0;	
	
//ej.	Old	Right	Hip	Angle.	Variables	para	la	integración	de	la	posición.	
float	ORHA	=	0,	ORKA	=	0,	ORAA	=	0,	OLHA	=	0,	OLKA	=	0,	OLAA	=	0;	
//ej.	Old	Right	Hip	Velocity.	Variables	para	la	integración	de	la	velocidad.	
float	ORHV	=	0,	ORKV	=	0,	ORAV	=	0,	OLHV	=	0,	OLKV	=	0,	OLAV	=	0;	
	
void	setup()	{	
		Serial.begin(115200);	
		radio.begin();	
		radio.openReadingPipe(1,	encoder);		
		radio.setPALevel(RF24_PA_MIN);	
		radio.startListening();	
}	
…	
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Hardware  
 
 El subsistema se compone de seis (6) encoders distribuidos en las articulaciones de la 

parte inferior del cuerpo y atornillados sobre una carcasa de protección que evita el acceso al 

eje. Conectados directamente sobre el eje rotor en cada articulación, obtienen la posición, 

velocidad y aceleración angular durante el movimiento. Los seis encoders se conectan a un 

circuito impreso como el que se muestra en la figura 4.19 para evitar problemas de ruido con 

el cableado y facilitar la conexión/desconexión de los transductores. El circuito impreso de 

adquisición está directamente conectado a la placa de desarrollo Arduino® Mega 2560 

(Arduino, Nueva York, Estados Unidos) a través de los pines de entradas digitales. El código 

empleado para leer los datos, obtener la velocidad y aceleración angular se ha escrito 

utilizando el lenguaje de código abierto Arduino® basado en C/C++ (FinalTx.ino), el encoder 

óptico lee los pulsos de revolución del eje, lo que se traduce en un pulso digital, la velocidad 

y aceleración se obtienen por integración. El sentido de giro es detectado gracias a que el 

encoder dispone de tres canales, dos de los cuales tienen un desfase de 90º lo que permite 

determinar el sentido de giro rotacional.  

 

La placa recopila los datos obtenidos y calculados por el código, el cual se envía a 

través de un transmisor-receptor de radiofrecuencia nRF24L01 de bajo consumo (Nordic 

Semiconductor, Trondheim, Noruega), conectado también sobre el circuito impreso el cual 

dispone de las conexiones internas necesarias para crear una interfaz física entre el encoder y 

la placa de desarrollo. El conjunto electrónico se conecta a una fuente de alimentación de 

baterías AAA y se sitúa en la parte frontal del cuerpo a la altura del cinturón. Los datos son 

                  
 
Figura 4.19. Conjunto del escudo de conexiones y placa desarrolladora para la adquisición de datos de 

los encoder. La pieza pequeña es el conector extensor de los cables.	
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enviados a un receptor colocado en un ordenador el cual recibe la información y la decodifica 

mediante el empleo de un código basado en la librería Arduino® del fabricante por medio del 

uso de direcciones. La placa receptora Arduino® UNO, está conectada a un circuito impreso 

que facilita la conexión del receptor de radio frecuencia el cual decodifica los datos mediante 

el código receptor FinalRx.ino. Para facilitar la extensión de los cables de conexión de los 

encoders, se han creado pequeños circuitos impresos de rápida conexión. En la figura 4.20 se 

muestra el subsistema sistema completo de hardware de adquisición de datos cinemáticos del 

exoesqueleto.  El conjunto de placa desarrolladora, escudo y transmisor de radiofrecuencia, 

se sitúan en la parte frontal del cinturón, permitiendo obtener datos sobre el sujeto durante la 

marcha sin interferir con el cableado. 

 

 

 

 

	
								

	
 

Figura 4.20. Esquema de conexiones del sistema de adquisición de datos cinemáticos para la parte 
inferior del cuerpo 
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4.2.5.3  Datos cinemáticos de la parte superior del cuerpo  

La obtención de datos en la parte superior del cuerpo se realiza a través del empleo de 

unidades de medida inerciales IMU (Inertial Measurement Unit) la cuales son capaces de 

registrar la aceleración lineal, angular y campo magnético, los cuales una vez computados 

permiten disponer de la orientación tridimensional espacial de la zona superior del cuerpo. 

Debido a que este exoesqueleto está destinado a asistir la movilidad en el tren inferior (fase 

funcional 2), no existe una estructura destinada a la parte superior del cuerpo. En términos del 

sistema integrado de adquisición de datos (iDAS), al no plantear ningún tipo de actuación en 

la parte superior, los sensores colocados en esta zona pueden o no ser utilizados como 

elemento de feedback en el control del exoesqueleto. En la mayoría de casos no serán una 

herramienta de control indispensable y directo como lo son los encoders para la parte inferior 

y el control de los actuadores rotativos. Existen estudios los cuales se basan únicamente en el 

estudio de la cinemática de la parte inferior del cuerpo [237].  Sin embargo, la influencia de 

la parte superior en el movimiento es importante y no debe ser ignorada durante el empleo de 

exoesqueletos para la asistencia al movimiento, además, la creación de una herramienta del 

análisis del movimiento portable y eficiente en costes es uno de los objetivos de esta 

investigación. La consideración de las partes superiores aumenta la precisión de cálculo de 

los momentos ejercidos por las articulaciones y en consecuencia un mejor diseño del 

exoesqueleto. Por ejemplo en estudios donde el equilibrio del cuerpo sea objeto de análisis 

para la determinación de la estrategia de control de los actuadores. Variaciones en la 

localización del centro de gravedad dentro de la proyección del área de contacto determinada 

por la separación entre los pies, afectan sustancialmente al equilibrio del sistema dinámico 

[240].  

La unidad de medida inercial IMU MPU-9250 (Sparkfun Electronics, Colorado, 

Estados Unidos) utilizada, consiste de un sistema micro electromecánico (MEMS) compuesto 

por un acelerómetro, un giroscopio y un magnetómetro. Dispone de 9GDL de medida, de los 

cuales 3GDL (ejes x/y/z) corresponden a un acelerómetro capaz de obtener la aceleración 

lineal del dispositivo, 3GDL correspondientes a un giroscopio encargado de medir la 

velocidad angular y por último 3GDL del magnetómetro capaz de medir la intensidad del 

campo magnético en los tres ejes. La razón por la cual se emplea el uso de IMU, es la fusión 

de los datos de los sensores mediante un algoritmo de fusión, con el fin de mejorar la 

precisión y eliminar los errores presentes en cada uno de los sensores dependiendo de su 

naturaleza. La orientación de las partes del cuerpo donde se colocan los sensores puede ser 
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obtenida a través de la integración de los datos registrados por el acelerómetro. Sin embargo 

depender exclusivamente de este sensor implica errores de integración debidos al ruido 

causado por las vibraciones presentes en la señal y por indeterminaciones numéricas. El 

acelerómetro mide las fuerzas inerciales que actúan sobre el sensor interno. Esto quiere decir 

que cuando detecte una aceleración, dependiendo de la dirección de la misma, la aceleración 

de la gravedad influirá en el valor de la medición. Es decir si    siendo:  

 

: Aceleración registrada por el sensor. 

 : Aceleración física del sensor. 

 : Matriz de rotación del sistema inercial al sistema de referencia del sensor.   

 : Vector de la aceleración gravitacional. 

 

Entonces   que respecto al sistema de referencia inercial sería 

. Con lo cual, es necesario conocer la orientación del sistema inercial con 

respecto al sistema de referencia del sensor, para así poder conocer la aceleración física que 

actúa sobre él, obteniendo las velocidades y posiciones por integración en el sistema de 

referencia inercial. Esta es una razón por la cual se emplea el uso de giroscopios para 

combinar las medidas de ambos sensores mediante algoritmos de fusión que reduzcan los 

errores en el cálculo de la orientación por integración [109]. Sin embargo, cada sensor tiene 

sus limitaciones físicas que provocan errores de medición.  

En el caso de los giroscopios, la deriva del sensor presenta un problema cuando el 

sensor está sometido a cambios bruscos de orientación en concreto cuando se produce un 

cambio del sentido de giro. Causando que el valor de la velocidad angular sea distinto de cero 

cuando el sensor está detenido, lo que conlleva los correspondientes errores de orientación. 

Numerosas investigaciones han desarrollado algoritmos de fusión de sensores, filtros pasa 

bajos y algoritmos de estimación óptima como el filtro Kalman, eficaces en aplicaciones en 

las que la estimación de la posición se puede verificar cada cierto tiempo, eliminando los 

errores de la estimación. Sin embargo el empleo de este filtro sobre el movimiento humano, 

no es aconsejable ya que el sistema de referencia se encuentra en movimiento y no existe 

ninguna referencia externa para determinar la posición absoluta durante el ciclo de la marcha.  

La combinación en el uso de acelerómetros y giroscopios depende como se ha dicho 

del algoritmo utilizado para la fusión, en líneas generales, se puede decir que para 



                                                     C.4  -  METODOLOGÍA Y PROTOTIPO                                                  100                

	

	

movimientos de régimen estable, la orientación se obtiene por integración de la velocidad 

angular medida por el giroscopio, utilizando la medida del acelerómetro como filtro para 

minimizar el error causado por la deriva del giroscopio, utilizando el vector para 

determinar la orientación de cabeceo (pitch) y de alabeo (roll).  

El magnetómetro también presenta errores de medición del campo magnético cuando 

se encuentra con elementos ferromagnéticos cercanos, causando errores en la medida. 

También existen algoritmos de fusión desarrollados en los cuales se emplean los tres sensores 

para la obtención de la orientación. En esta investigación se ha utilizado un filtro Madgwick 

que utiliza un algoritmo de gradiente descendente  [109], ante la ausencia de un sistema de 

referencia fijo que registre el movimiento, surge la necesidad de implementar un filtro que 

emplee la fusión del acelerómetro, giroscopio y magnetómetro para determinar la orientación 

minimizando los errores de integración. Se han empleado un total de 6 sensores de 

movimiento para obtener la orientación de las diferentes partes del cuerpo que componen la 

zona superior. Cuatro distribuidos en los brazos y dos situados en la zona lumbar (Fig. 4.21). 

 

 

 

 

 

 

 

 

											 		 	
	

Figura 4.21. Posición de las seis (6) unidades inerciales en la zona superior del cuerpo.	
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Calibración y precisión del sistema 

 Las unidades inerciales IMU requieren de dos procesos de calibración, el primero 

concierne a los sensores que componen la unidad, acelerómetro, giroscopio y magnetómetro 

cada uno en su. El segundo corresponde a la validación del sensor de movimiento con el cual 

se obtienen los valores resultantes de la orientación obtenida, determinando la precisión de 

medida. Cada subsistema de medida o sensor que compone la IMU es en sí mismo un 

transductor. En el caso del acelerómetro, transformando la aceleración mecánica en una señal 

eléctrica, utilizando un factor de escala determinado por la calibración. Este factor de escala 

viene determinado por los sesgos (bias) presentes en el sensor y por su sensibilidad. El 

código empleado es una modificación del desarrollado por Madgwick [109]. Posterior a la 

inicialización de los sensores, realiza un proceso de autocalibrado en el que se obtienen 

doscientos valores a una frecuencia de 1kHz. Los valores son promediados y corregidos con 

los valores predeterminados de fabricación almacenados en los registros del sensor. Estos 

valores se expresan en diferencias del promedio respecto a los factores de escala de fábrica y 

se expresan en porcentaje. Esta diferencia en porcentaje define los valores de compensación 

que se emplearán para la corrección de los sensores; almacenándose en los registros. En la 

figura 4.22 se muestra el resumen de los valores obtenidos durante la calibración de las IMU, 

realizando un total de tres test de calibración por cada unidad, así como las variables que 

predeterminan en el código de cada IMU los factores de corrección. La calibración del  

giroscopio se realiza de la misma manera que el acelerómetro. Los valores de corrección 

empleados se introducen a través de las variables mostradas en la figura 4.22. 

																		 	

 
Figura 4.22. En la parte superior los factores de escala de acelerómetro y giroscopio. 

En la parte inferior las vectores asignados para la IMU 6. 
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 En el caso del magnetómetro, la calibración del sensor es más compleja. Mientras que 

en el caso del acelerómetro y giroscopio solo se emplea un factor de corrección o escala para 

cada eje, el magnetómetro requiere de tres coeficientes, determinados en el código por los 

vectores magCalibration, magbias y magscale.  

La aplicación de los factores de corrección sobre los valores registrados por el sensor 

es igual que para el acelerómetro y magnetómetro. Mediante el empleo de registros que 

almacenan los valores determinados en la calibración, la corrección de la medida se realiza 

utilizando nuevos vectores de datos de destino. El proceso de calibración del magnetómetro 

se realiza durante aproximadamente quince segundos, durante los cuales se mueve el sensor 

dibujando la trayectoria de un ocho sobre el aire. Durante este tiempo el sensor obtiene los 

datos que determinan los factores de corrección. La variable magbias determina la corrección 

de la distorsión del “hard iron” y magscale la corrección de la distorsión del “soft iron” 

mediante el uso de promedios en las medidas obtenidas. La sensibilidad obtenida como valor 

implícito del fabricante es almacenada por el vector magCalibration. En la figura 4.23 se 

muestra el empleo de los coeficientes de corrección. 

Para cada uno de las seis IMU se realiza este proceso, mediante el empleo de un 

código destinado a la obtención de los datos de calibración (factores de escala). El código 

empleado durante la obtención de datos del movimiento es el mismo, pero excluyendo la 

parte de calibración, evitando así tener que realizar la calibración al inicio de cada test. En 

especial la del magnetómetro debido a la necesidad de mover el sensor. 

																			

																			 	

																			  
     Figura 4.23. Coeficientes de corrección del magnetómetro y aplicación de los mismos en el código 
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 La validación de los valores de orientación obtenidos por la IMU se realiza con la 

medida de los encoders del exoesqueleto. Se trata por tanto de determinar la precisión de 

medida de las IMU. La precisión de medida de los encoder es de 0.18º. Se ha empleado la 

estructura del exoesqueleto como herramienta para obtener la precisión de medida de las 

IMU. Aprovechando la articulación de la exo-rodilla, se obtienen datos simultáneos del 

encoder y de las IMU para los diferentes grados de libertad (yaw, pitch y roll). Para cada 

orientación, se emplea una pieza prismática sobre la que se sitúa la IMU y la placa de 

desarrollo obtenida para la adquisición de datos. La determinación de la precisión se ha 

realizado sobre el IMU #1. En la figura 4.24 se muestran los resultados para cada una de las 

orientaciones, determinando un error máximo de medida en yaw es de -12,25º que tiene lugar 

en la posición de -86º, en el caso de pitch el error máximo es de -16,3º ocurriendo a los 125º, 

la máxima desviación en roll se produce en la posición de -89º existiendo una diferencia de 

18,5º.  

			

										 		 	
																																													

		 									 	
	

Figura 4.24. Precisión de la IMU #1 en cada uno de sus grados de libertad  
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	 A pesar de que los errores máximos son superiores a los 10º para las tres 

orientaciones, se puede observar en los gráficos que ocurre en posiciones donde el ángulo 

supera los 80º,  sin embargo en la práctica, aplicado a los estudios de movimiento que 

conciernen a esta investigación, los valores se encuentran en el rango de  ±25º, en el cual el 

error máximo no supera el 1º, cómo puede observarse en la figura 4.24. Se ha realizado una 

revisión del código intentando detectar las posibles causas del error, ya que suele ocurrir por 

encima de los 80º, debido a que se trata de un algoritmo que fusiona los datos de los 

diferentes sensores que componen la IMU como filtro de corrección del error. Otra de las 

causas posibles, es el efecto que tienen grandes dispositivos electrónicos como ordenadores y 

elementos ferromagnéticos de gran volumen sobre el magnetómetro. En el momento de 

finalización de esta investigación no se han encontrado las posibles causas de la pérdida de 

precisión. No obstante no se ha detectado que estos errores influyan sobre los resultados 

finales descritos en el capítulo 5. La inicialización, posición y orientación alineación a tener 

en cuenta de los sensores de movimiento se describe en el protocolo a seguir previo al inicio 

de los estudios de movimiento, especificado en el capítulo 5. Cada IMU se adhiere al cuerpo 

mediante el uso de cintas permitiendo así la alineación y ajuste para cada usuario. 

 
 
Software 
 

El código de referencia empleado en las IMU emplea el uso de cuaternios en lugar de 

vectores para la representación espacial de la orientación del sensor, utilizando la convención 

de rotación de ángulos Tait-Bryan [109]. Los datos del acelerómetro y magnetómetro son 

empleados en un algoritmo de optimización de gradiente descendente para determinar la 

dirección del error de medida del giroscopio como una derivada del cuaternio. Se trata de un 

código en lenguaje C/C++ desarrollado en Arduino® para el modelo MPU-9250, emplea 

librerías I2C para la obtención de los datos provenientes de los tres sensores que componen la 

IMU. Se han realizado algunas modificaciones sobre el código para adaptarlo a la aplicación 

del estudio del movimiento durante el ciclo de la marcha. Las modificaciones realizadas, 

exclusivas de esta investigación sobre el código de referencia incluyen: Transmisión de datos 

mediante el empleo de un transceptor de radio frecuencia, corrección de errores de operación 

y rangos de medida. La contribución de esta investigación a las mejoras del código representa 

aproximadamente un 8% del código original de transmisión; sin  contar el nuevo código 

desarrollado para el receptor de datos que lee de los 6 sensores síncronamente. A 

continuación se describen las secciones más relevantes del código modificado en esta 
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investigación, correspondientes al sensor de movimiento número 1. En la tabla 4.3 se 

representan las líneas de código que definen los pines de comunicación y la dirección 

correspondiente a cada unidad inercial, asignadas consecutivamente: “10000”, ”20000”, 

”30000”…”60000”. Cada sensor de movimiento está cargado con su correspondiente código 

emisor, el cual dispone de los parámetros específicos obtenidos en la fase de calibración del 

acelerómetro, giroscopio y magnetómetro. 

 

Tabla 4.3. Sección del código de adquisición y transmisión (emisor) de datos del sensor de movimiento #1 
(IMU1v7t.ino). Configuración del emisor. 

 
 
Uno de los errores detectados en el código de referencia y corregidos en esta 

investigación, está relacionado con el sistema de referencia que emplea la unidad inercial 

MPU9250. El sistema de referencia correspondiente a la medición del acelerómetro y 

giroscopio es coincidente en todos sus ejes, sin embargo los ejes del magnetómetro no lo son. 

El eje Y se alinea con el eje X del acelerómetro, el eje X con el eje Y, y por lo tanto los ejes 

Z tiene direcciones opuestas. Quedando la función de actualización de los cuaternios, es decir 

la función del filtro Madgwick, tal y como se representa en la tabla 4.4, donde se muestra la 

línea de código corregida y la original. El efecto de la correcta notación en el empleo de los 

ejes del sistema de referencia no produce simples errores de cambio de signo, sino que por el 

contrario causa grandes errores de lectura entre las diferentes orientaciones (yaw, pitch, roll) 

durante el funcionamiento. Además de lo comentado previamente, existe la necesidad de 

comenzar con el eje Z del acelerómetro apuntando en dirección perpendicular al suelo 

durante la inicialización. Esto es debido a que la convención empleada por el filtro Madgwick 

en las operaciones con cuaternios utiliza esta referencia, la cual afecta a todo el cálculo de las 

orientaciones. 

 
 
 
 
 

	…	
//NRF	configuración	de	la	transmisión	de	datos	por	radio-frecuencia.	
	
			RF24	radio(5,	6);	//CE,	CSN	pins	6,7	para	Arduino	UNO	y	5,6	para	Adafruit	trinket	
			const	byte	imu1[6]	=	"10000";	//Dirección	asignada	al	IMU1	
…	
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Tabla 4.4. Sección del código de adquisición y transmisión (emisor) de datos del sensor de movimiento #1 
(IMU1v7t.ino).  Corrección del filtro Madgwick respecto a los ejes de referencia. 

 

Otra de las aportaciones, fue la implementación de un botón de reset que permite 

reiniciar el contador de la orientación durante los ensayos. Con el fin de facilitar el post 

procesado de los datos adquiridos y definir la pose de inicio. La tabla 4.5 muestra la parte del 

código donde se implementa su uso así como el cálculo de la orientación en función de los 

cuaternios y la frecuencia de lectura. La frecuencia de lectura disminuye a los 25Hz debido a 

la trasmisión por radio frecuencia, siendo necesario el post-procesado de los datos para la 

sincronización de los diferentes sistemas de adquisición. 

Tabla 4.5. Sección del código de adquisición y transmisión (emisor) de datos del sensor de movimiento #1 
(IMU1v7t.ino). Implementación del reset y cálculo de la orientación mediante cuaternios y convención de 

ángulos Tait-Bryan 
 

	…	
		Now	=	micros();	
		deltat	=	((Now	-	lastUpdate)/1000000.0f);	//	Definición	del	tiempo	de	integración	
	 	 	 	 	 								//	para	la	frecuencia	de	operación	del	filtro	
		lastUpdate	=	Now;	
	
		sum	+=	deltat;	//	sum	for	averaging	filter	update	rate	
		sumCount++;	
			
MadgwickQuaternionUpdate(ay,	ax,	-az,	gy*PI/180.0f,	gx*PI/180.0f,	-gz*PI/180.0f,		
			 	 	 														mx,	my,	mz,	deltat);		
//MadgwickQuaternionUpdate(ax,	ay,	az,	gx*PI/180.0f,	gy*PI/180.0f,	gz*PI/180.0f,		

				mx,	my,	mz,	deltat);		
//MahonyQuaternionUpdate(ax,	ay,	az,	gx*PI/180.0f,	gy*PI/180.0f,	gz*PI/180.0f,	mx,		

my,	mz,	deltat);	
…	
	

if	(digitalRead(4)	==	LOW	)		//Pulsar	el	boton	de	reset	para	reiniciar	los	valores	
								{	
								a12	=			2.0f	*	(q[1]	*	q[2]	+	q[0]	*	q[3]);	
								a22	=			q[0]	*	q[0]	+	q[1]	*	q[1]	-	q[2]	*	q[2]	-	q[3]	*	q[3];	
								a31	=			2.0f	*	(q[0]	*	q[1]	+	q[2]	*	q[3]);	
								a32	=			2.0f	*	(q[1]	*	q[3]	-	q[0]	*	q[2]);	
								a33	=			q[0]	*	q[0]	-	q[1]	*	q[1]	-	q[2]	*	q[2]	+	q[3]	*	q[3];	
								firstPitch	=	-asinf(a32);	
								firstRoll		=	atan2f(a31,	a33);	
								firstYaw			=	atan2f(a12,	a22);		
								firstPitch	*=	180.0f	/	PI;	
								firstYaw			*=	180.0f	/	PI;	
								firstRoll		*=	180.0f	/	PI;}	
			else	if	(delt_t	>	25)	{	//proporciona	25Hz	de	frecuencia	con	6	unidades	enviando	al		

		//mismo	receptor	consecutivamente.	
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 Otra aportación consistió en añadir al código una sección que realiza una corrección 

sobre la medida de la orientación, acorde a los rangos de medida de los estudios de 

movimiento durante la marcha. El código original proporcionaba resultados erróneos cuando 

la orientación sobrepasaba los 90° y los 180° debido a indeterminaciones, idénticas desde una 

perspectiva geométrica pero que en el cálculo de los cuaternios, las funciones trigonométricas 

están limitadas en el rango de las salidas (Tabla 4.6).  

 Por último se almacenan los datos en una estructura para enviar, a través de su 

dirección correspondiente, al buzón (pipe) de lectura correspondiente al receptor. Los datos 

transmitidos son el valor de las orientaciones de guiñada (yaw), cabeceo (pitch) y alabeo 

(roll) junto con las aceleraciones, la frecuencia de operación y una variable identificadora 

(ID) del sensor de movimiento, empleada en la identificación del sensor por parte del 

receptor.   

				//	Convención	de	angulos	empleada:	Tait-Bryan,	donde	la	componente	del	eje	Z		
				//	apunta	perpendicular	y	en	dirección	al	suelo			
			//	Los	ángulos	Tait-Bryan	son	no	conmutativos	por	lo	que	para	el	cálculo	de	la		
				//	orientación,	el	cálculo	de	los	cuaternios	se	ha	de	calcular	en	un	orden		
				//	predeterminado.	Yaw/Pitch/Roll	=	Guiñada/Cabeceo/Alabeo	
	
				a12	=			2.0f	*	(q[1]	*	q[2]	+	q[0]	*	q[3]);	
				a22	=			q[0]	*	q[0]	+	q[1]	*	q[1]	-	q[2]	*	q[2]	-	q[3]	*	q[3];	
				a31	=			2.0f	*	(q[0]	*	q[1]	+	q[2]	*	q[3]);	
				a32	=			2.0f	*	(q[1]	*	q[3]	-	q[0]	*	q[2]);	
				a33	=			q[0]	*	q[0]	-	q[1]	*	q[1]	-	q[2]	*	q[2]	+	q[3]	*	q[3];	
				yaw			=	atan2f(a12,	a22);	
				pitch	=	-asinf(a32);	
				roll		=	atan2f(a31,	a33);	
				yaw			*=	180.0f	/	PI;	
				pitch	*=	180.0f	/	PI;	
				roll		*=	180.0f	/	PI;	
	
				if(yawDiff	<=	-180){//	Corrección	del	valor	de	salida	de	la	guiñada	en	-+180	grados	
						yaw	-=	360;}	
				if(yawDiff	>=	180){	
						yaw	+=	360;}	
				if(pitchDiff	<=	-90){//	Correción	del	valor	de	salida	del	cabeceo	en	+-90	grados	
						pitch	-=	180;	}	
				if(pitchDiff	>=	90){	
						pitch	+=	180;}	
				if(rollDiff	<=	-180){	//	Correción	del	valor	de	salida	del	alabeo	en	+-180	grados	
						roll	-=	360;}	
				if(rollDiff	>=	180){	
						roll	+=	360;}	
				//Guardar	el	valor	actual	de	las	orientaciones	para	el	siguiente	cálculo	
				prevYaw	=	yaw;	
				prevPitch	=	pitch;	
				prevRoll	=	roll;	
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Tabla 4.6. Sección del código de adquisición y transmisión (emisor) de datos del sensor de movimiento #1 
(IMU1v7t.ino). Corrección de los valores de salida de la orientación. 

 

Hardware  
 

Los objetivos principales en el diseño y fabricación de los sensores para obtener la 

orientación de las partes que componen la zona superior del cuerpo fueron: Dimensiones y 

peso reducido, bajo coste, transmisión de datos inalámbrica, hardware libre, compatibilidad 

con software libre, facilidad de uso y bajo consumo. La placa de desarrollo seleccionada para 

ejecutar el código que controla la IMU ha sido una Adafruit Pro Trinket 3V 12MHz (Adafruit 

Industries, Nueva York, Estados Unidos) debido a sus reducidas dimensiones, tensión de 

alimentación, compatibilidad de código Arduino® y bajo coste. Dispone de comunicación 

I2C y opera a 3V, al igual que la IMU. En el conjunto del sensor de movimiento se ha 

…	
if(SerialDebug)	{	
				yaw	-=	firstYaw;				//	Inicialización	de	las	orientaciones	
				pitch	-=	firstPitch;	
				roll	-=	firstRoll;	
				yawDiff	=	prevYaw	-	yaw;	
				pitchDiff	=	prevPitch	-	pitch;	
				rollDiff	=	prevRoll	-	roll;	
	
				if(first){	
						yawDiff	=	0;	
						pitchDiff	=	0;	
						rollDiff	=	0;	
						first	=	false;		
				}	

typedef	struct	{		
									float	yawTemp	=	0,	pitchTemp	=	0,	rollTemp=	0;	
									float	az	=	0,	ay	=	0,	ax	=	0,	rate	=0,	ID	=1;	
									}dataPack1;	
						dataPack1	package1;	
					
						radio.begin();	//Inicialización	de	la	transmisión	de	datos	
						radio.openWritingPipe(imu1);	
						radio.setDataRate(RF24_2MBPS);	
						radio.stopListening();	
						package1.yawTemp	=	yaw;	
						package1.pitchTemp	=	pitch;	
						package1.rollTemp	=	roll;	
						package1.az	=	az;	
						package1.ay	=	ay;	
						package1.ax	=	ax;	
						package1.rate	=	(float)sumCount/sum;	
						radio.write(&package1,	sizeof(package1));	
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incluido un adaptador de alimentación Adafruit LiIon/LiPoly Backpack Add-On	 (Adafruit 

Industries, Nueva York, Estados Unidos) que permite la alimentación a través de una batería 

de litio ion polímero Lithium Ion Polymer Battery 3.7v 150mAh (Adafruit Industries, Nueva 

York, Estados Unidos) además de interruptores de encendido y reset, empleados para la 

inicialización del programa (Fig. 4.25). Las conexiones del sensor se realizan sobre un 

circuito impreso fabricado con placas de fibra de vidrio con revestimiento de cobre, al que se 

le denomina escudo, el cual incluye dos resistencias de 470Ω (Fig. 4.25). Para dotar al 

escudo de una conexión sencilla de los componentes, se han empleado conectores de pines 

soldables. 

  

La capacidad inalámbrica del sensor se la otorga un transmisor-receptor de radio 

frecuencia, como el utilizado para el envío de datos cinemáticos de la parte inferior del 

cuerpo obtenidos por el exoesqueleto. Se trata del modelo nRF24L01 de bajo consumo 

(Nordic Semiconductor, Trondheim, Noruega) conectado directamente al escudo de 

conexiones que conecta los pines a la placa de desarrollo. Por último se ha incluido un 

condensador de 10µF para evitar fluctuaciones de voltaje en la alimentación que puedan 

dañar la unidad IMU. El adaptador de alimentación acoplado en la parte superior de la placa 

de desarrollo, permite la recarga de la batería mediante la conexión MicroUSB, la carga es 

automática una vez pasados ocho segundos desde la conexión del cable. La autonomía de la 

batería permite el uso continuado del sensor durante 120horas sin necesidad de recarga. A 

través de la misma conexión USB se transfiere el código al micro-controlador gracias al 

software integrado bootloader el cual elimina la necesidad de una conexión FTDI para la 

comunicación entre el ordenador y el micro-controlador. Las características y 

especificaciones técnicas del sensor se muestran en la tabla 4.7 junto con el esquema general 

de conexiones.  

	
 

Figura 4.25. Conjunto del sensor de movimiento utilizando. 
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El diseño del sensor se ha realizado de tal manera que la unidad IMU tenga una 

orientación horizontal en la posición de inicio del estudio de movimiento. Esto significa que 

el eje Z de la unidad inercial debe apuntar hacia el suelo como se indica en la figura 4.26. En 

concreto, el empleo del eje Z del magnetómetro como eje Z de referencia, es fundamental 

para el correcto funcionamiento del sensor debido a la convención utilizada de ángulos Tait-

Bryan. Debido a que en el empleo de cuaternios acorde al sistema de referencia del 

magnetómetro con el eje Z apuntando perpendicular y en dirección hacia el suelo. Si se 

modifica la orientación del sensor al inicio del test, los valores obtenidos serán erróneos. Esto 

se debe a que el empleo de ángulos Tait-Bryan al igual que los ángulos de Euler para 

determinar la orientación de un objeto en el espacio, no son conmutativos, es decir que para 

obtener la orientación correcta, la rotación de los cuaternios se debe realizar en un orden 

determinado, el cual en este caso es guiñada (yaw), cabeceo (pitch) and alabeo (roll).  

																																			 							 	
Figura 4.26. IMU MPU-9250 y convención de signos de la orientación. 

 
	

 
VDD	voltaje	de	operación	 2.4-3.6	 V	
Protocolo	de	comunicación	por	bus		 I2C	 		
Conversor	Analógico-Digital	 16	 bits	

Acelerómetro	 		 		
3	ejes		 x,y,z	 		
Corriente	de	operación	 450	 µA	
Rangos	de	medida	en	los	tres	ejes	 ±2g,	±4g,	±8g	and	±16g	
		 		 		
Giroscopio	 		 		
3	ejes		 x,y,z	 		
Corriente	de	operación		 3.2	 mA	
Rangos	de	medida	en	los	tres	ejes	 ±250,	±500,	±1,000	and	±2,000°/sec	
		 		 		

Magnetómetro	 		 		
3	ejes		 y,x,-z	 		
Corriente	de	operación		 280	 µA	

	 	 	

Tabla 4.7. Especificaciones de los sensores que componen la IMU MPU-9250 
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 El hardware empleado para la trasmisión inalámbrica a pesar de ser una opción 

excelente debido a su alto rango de alcance, transmisión y recepción de datos, dimensiones, 

bajo consumo, compatibilidad con software libre y un coste inferior a 4€/unidad, posee una 

limitación en su funcionamiento como receptor. El máximo número de transmisores que 

pueden enviar la señal es de seis (6) conductos (pipes) de trasmisión de datos. Como se ha 

explicado anteriormente, en esta investigación, WIMDA emplea seis sensores de 

movimiento. Los seis sensores se comunican con un receptor conectado a través de un escudo 

sobre una placa de desarrollo Arduino® UNO la cual está conectada a un ordenador que 

monitoriza los datos a través de USB. En la figura 4.27 se muestra el esquema de conexiones 

de una unidad inercial IMU y el subsistema de adquisición de datos de la parte superior del 

cuerpo. En la parte derecha de la se representa el sistema completo y las direcciones de 

transmisión empleadas para cada IMU. El escudo de conexiones empleado en cada sensor de 

movimiento inercial está representado en la figura 4.28. 

       
 

Figura 4.27. En la parte izquierda el esquema de conexiones de la unidad de medida inercial IMU. A 
la derecha el subsistema de adquisición de datos cinemáticos de la parte superior del cuerpo.	

                                            
 

Figura 4.28. Esquema y fotografía del escudo de conexiones de la unidad inercial IMU diseñado.	
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4.2.5.4  Datos cinéticos. Suela sensit iva 

Una vez descrito el hardware y software empleado por WIMDA para la obtención de los 

datos cinemáticos durante el movimiento humano y con el fin de obtener los datos necesarios 

para el cálculo del par ejercido sobre cada articulación, es necesario disponer de los datos 

cinéticos que completen el sistema de dinámica inversa [176]. Las fuerzas presentes en el 

sistema dinámico durante el movimiento humano, se producen en el contacto con el suelo, es 

decir entre el pie y la superficie de contacto. Para detectar estas fuerzas a través de un 

subsistema que forma parte de WIMDA se ha diseñado una suela sensitiva como alternativa a 

sistemas tradicionales en cuanto a portabilidad, capacidades inalámbricas, reducción de 

costes de instalación, reparación y adaptabilidad a diferentes usuarios. Utilizando como punto 

de partida estudios previos en el diseño y uso de suelas sensitivas [180, 241], se ha 

desarrollado un subsistema capaz de obtener la componente vertical del vector fuerza y la 

distribución de presiones en el área de contacto. Se ha optimizando el número de sensores 

empleados, mediante el desarrollo de un sistema de calibración específico para cada usuario 

basado en coeficientes de corrección, en función del área de contacto y otro basado en las 

diferentes fases de contacto características presentes durante la marcha. El empleo de la FRV 

(Fuerza de Reacción Vertical) y del CDP (Centro De Presión) son herramientas de feedback 

destinadas al control de la actuación de exoesqueletos para la asistencia al movimiento, es por 

eso que la suela sensitiva es otro subsistema fundamental del sistema iDAS en la fase 2 de 

diseño. El sistema se compone de dos suelas, situadas en el interior del calzado.  

Los sensores empleados para detectar la fuerza de contacto durante el movimiento son 

sensores resistivos sensibles a la presión, su funcionamiento se ha descrito en profundidad en 

el capítulo 2, detectan una caída de la resistencia eléctrica cuando se aplica una fuerza sobre 

la superficie. Esta variación de la resistencia eléctrica es proporcional a la fuerza aplicada, 

donde en función del rango de fuerzas y precisión a detectar, el circuito de conexiones puede 

variar. La manera de detectar esa caída en la resistencia proporcional a la fuerza aplicada, es 

mediante una señal analógica que se traduce en un voltaje detectado por la placa de desarrollo 

Arduino®. Para ello se pueden utilizar diferentes circuitos como divisores de voltaje, buffers 

ajustables, etc. que funcionan como circuitos amplificadores de la señal, dependiendo de la 

aplicación del sensor.  
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La figura 4.29 muestra la gráfica de la relación fuerza-resistencia que exhiben los 

sensores proporcionada por el fabricante. Debido a que cada sensor exhibe unas propiedades 

de fuerza-resistencia específicas, se han realizado pruebas de calibración sobre cada sensor 

comentadas en el siguiente apartado. Con el fin de determinar la configuración más idónea 

para la medida de las fuerzas de contacto durante la marcha se han diseñado y obtenido 

resultados empleando diferentes circuitos amplificadores. Circuitos integrados mediante el 

empleo de amplificadores operacionales LM324-N (Texas Instruments Inc., Texas, Estados 

Unidos) como el que se muestra en la figura 4.30, permiten una mejora en la linealización de 

la función fuerza-resistencia, pero reduciendo el voltaje de 5 a 2V, lo que implica una 

reducción del rango de la señal comparado con el otro circuito empleado. 

 
Figura 4.29. Sensor FSR 402, gráfica de la relación Fuerza-Resistencia (Cortesía de Interlink 

Electronics) 

																		 									 	

																																		 	

Figura 4.30. Circuito amplificador con conversor corriente-voltaje en la parte superior, en la parte 
inferior un circuito amplificador mediante el empleo de un divisor de voltaje. Con sus correspondientes 

gráficas de la relación Voltaje-Fuerza para diferentes resistencias empleadas (Cortesía de Interlink 
Electronics) 
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 No se apreciaron mejoras en los ensayos, además implican una necesidad de 

hardware extra, por tanto el circuito amplificador seleccionado fue un divisor de voltaje 

(Ecuación 4.1). Cada sensor FSR está conectado mediante un divisor de voltaje al escudo de 

interfaz que conecta con la placa de desarrollo. Un pin del sensor conectado a la fuente de 

voltaje de 5V de la placa Arduino® y el otro conectado a la entrada analógica de la placa y al  

resistor empleado. Al tratarse de una entrada analógica con una conversión analógica-digital 

de 8bits, el rango de medida del sensor irá de 0-1023. Por lo que el voltaje de salida queda 

definido por la Ecuación 4.2. Sustituyendo en la ecuación 4.1, se obtiene la ecuación 4.3.  

 

   (Ec.	4.1)    
 

  	(Ec.	4.2)	   
 

  	(Ec.	4.3)	   

 

 Donde  es la resistencia presente en el sensor, variable en función de la presión 

ejercida sobre el mismo,  es el valor de la señal analógica en el rango digital y   es el 

valor del resistor empleado en el divisor de voltaje. Para la elección del resistor, se han 

utilizado circuitos de 1000kΩ y 3300kΩ, correspondientes a rangos de medida aproximados 

de 1-10kg y 200g-10kg respectivamente según los datos del fabricante (Fig. 4.29). 

El empleo de resistores de 1000kΩ durante las pruebas produjo variaciones de voltaje 

muy pequeñas en concordancia con las gráficas y datos del fabricante (Fig. 4.30) con lo que 

el rango de valores analógicos disminuye. Razón por la cual se seleccionaron resistores de 

3300kΩ que proporcionan una precisión de ±0.5N. La elección del circuito amplificador, y 

el valor de los resistores empleados determinan el rango y precisión de medida, no obstante la 

relación entre el valor  y la fuerza equivalente es otra parte importante que se ha tenido 

en cuenta en el diseño del software. Para ello se utilizaron dos métodos de regresión 

diferentes; la primera utiliza el código proporcionado con el hardware, basado en una 

regresión no lineal dividida en dos pendientes, en función del valor de la resistencia en el 

sensor. El valor de la fuerza expresada en N viene determinada por las ecuaciones 4.4 y 4.5. 

En la tabla 4.8 se muestra la sección del código que realiza la conversión, con respecto al 

código inicial, como aportación a esta investigación, creando una función mejorada para el 

cálculo de la fuerza. 
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Para      

(Ec.	4.4)	   
 

Para      

	(Ec.	4.5)	   
 

Tabla 4.8. Sección del código del método de regresión lineal de las suelas sensitivas. 
 

El segundo método, emplea una regresión de potencia inversa (ecuación 4.5) obtenida 

experimentalmente para cada sensor, clasificando por grupos los sensores que exhibieron una 

relación fuerza-resistencia similar. En el apartado de calibración se detallan los coeficientes 

obtenidos y agrupación de los sensores que conforman las suelas sensitivas del pie izquierdo 

y derecho. Expresando la ecuación 4.5 en los términos del sensor, se obtiene la ecuación 4.6 

donde A y P son los coeficientes determinados experimentalmente en la fase de calibración.  

 

	…	
	//Función	para	el	cálculo	de	la	fuerza	
			float	fsr(int	x)	
			{	
				 	float	fsrR1	=	R_DIV	*	(VCC	/	(x	*	VCC	/	1023.0)	-	1.0);	//	res.	en	el	sensor	
				 	float	force1;	
				 	float	fsrG1	=	1.0	/	fsrR1;		
					 	if	(fsrR1	<=	600)		
						 	 	{	
						 	 	force1	=	(fsrG1-	0.00075)*0.00981	/	0.00000032639;	
				 	 	return	force1;	
				 	 	}	
					 else	
					 {	
					 force1	=		(fsrG1	*	0.00981)	/	0.000000642857;	
						 return	force1;	
					 }	
				}	
	
			for	(int	i=0;	i<=11;	i++)	
			{	
			//Lectura	de	la	señal	analógica	
			fsrADC[i]	=	analogRead(FSR_PIN[i]);	
			force[i]	=	fsr(fsrADC[i]);	
			}	
		…	
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(Ec.	4.5) 
 

(Ec.	4.6)	
	
 

Sustituyendo el valor de  de la ecuación 4.3 en la ecuación 4.6, se obtiene la siguiente 

expresión: 

	(Ec.	4.7)	

 

Tabla 4.9. Sección del código del método de regresión de potencia inversa 

 
La posición de los sensores es determinante a la hora de obtener una distribución de la 

fuerza de contacto precisa. Debido a que la superficie de contacto es mayor que la de medida, 

la localización ha de ser la más relevante para poder estimar la fuerza total durante las fases 

de contacto, minimizando el error. La posición se determinó basándose en las diferentes 

zonas de presión del pie, correspondiente a referencias anatómicas del pie [242]. La posición 

final y número de sensores empleado se determinó mediante pruebas experimentales y 

análisis de resultados, con el fin de optimizar el número y la posición en el diseño de las 

suelas sensitivas (capítulo 5). En la figura 4.31 se muestran diferentes configuraciones 

empleadas durante las pruebas. Inicialmente se emplearon un total de 14 sensores en cada 

suela. En el apartado de calibración se considera la posición correcta de los sensores, 

determinando un uso total de 12, sin embargo la optimización del número de sensores se 

determina en el capítulo 5 en la discusión de resultados, ya que el resto de sistemas de 

medida incluidos en WIMDA influyen en la determinación del número y por tanto del coste 

total. Realizando una comparativa entre el uso de 12 frente al 9. 

…	

const	float	FSRA[12]	=	{0.406,	0.7935,	0.4222,	0.9769};	

const	float	FSRP[12]	=	{-1.1792,	-1.3736,	-1.2453,	-1.5773};	

const	float	c1	=	VCC/5.0*1023.0;	

for	(int	i=0;	i<11;	i++)	

{	

		force[i]	=	pow(FSRA[i]*(c1/analogRead(FSR_PIN[i])	-1),	FSRP[i]);	

}	

…	
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Calibración del sistema 
 

El proceso de calibración se dividió en diferentes fases, las cuales determinaron la 

solución más idónea en el uso de los sensores. En la calibración se empleó una prensa 

dinamométrica desarrollada específicamente para la investigación. El dispositivo mostrado en 

la figura 4.32, se trata de una herramienta capaz de medir la fuerza de compresión ejercida 

sobre los sensores. Mediante el empleo de dos dinamómetros regulados de 50N, permitiendo 

un rango de medida de la máquina de 0-100N, con una precisión de ±0.5N. Se compone de 

una estructura de varillas roscadas sobre las que se traslada una pieza que es la que conecta 

un extremo de los dinamómetros El otro extremo se conecta con la pieza móvil sobre la que 

se coloca el sensor de presión. Al mover un extremo del dinamómetro la pieza móvil inferior 

hace tope con una pieza fija lo que hace que los muelles del dinamómetro se extiendan, 

obteniendo una lectura proporcional a la fuerza aplicada. Se trata de un sistema sencillo y de 

un coste inferior a 60€, orientado a laboratorios que no dispongan de maquinaria costosa para 

la calibración de sensores de presión. 

			

   
Figura 4.31. Suelas sensitivas con diferentes configuraciones de la posición y cantidad de los sensores 

de presión.  
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En esta primera fase de calibración, se emplea la prensa dinamométrica para la 

validación y comparación de los dos métodos de regresión no lineal comentados 

anteriormente, el método de las pendientes y el método de potencia inversa. El protocolo y 

características del ensayo ha consistido en un ensayo de los sensores de presión FSR 

individualmente, conectado a un divisor de voltaje, el cual se conecta con la placa 

desarrolladora Arduino® a través del pin de entrada analógica correspondiente. El sensor se 

introduce en la prensa dinamométrica sobre una capa de silicona de 1.5mm de espesor. En la 

parte superior se coloca otra capa de silicona del mismo espesor sobre la que se aplica la 

presión. En base a las especificaciones del sensor, la superficie de medida es el interior de un 

círculo de 12,7mm de diámetro. Para ello se ha utilizado una probeta de aluminio del mismo 

diámetro. Los ensayos se han realizado en el rango de 0-70N, con intervalos de medida de 

4N.  

 Previo a la comparación de los dos métodos, se determinó la ecuación que relaciona la 

resistencia eléctrica del sensor y la fuerza aplicada. Los valores se obtuvieron conectando el 

sensor a un multímetro durante los ensayos. La figura 4.33 muestra en la zona izquierda, los 

valores de la resistencia sobre diferentes sensores empleados, para determinar los coeficientes 

de la potencia utilizados en el código de potencia inversa para la calibración del sensor. 

Como se puede observar, los valores son muy diferentes de un sensor a otro, lo que cada 

sensor es único y por lo tanto difícil emplear un método de regresión genérico para todos los 

sensores. En la zona derecha, se muestra una comparativa de los dos métodos empleados para 

determinar la precisión (método de las pendientes y de potencia inversa).  

  

                                    
Figura 4.32. Prensa dinamométrica desarrollada y prensa de ensayo MTS de calibración 
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Figura 4.33. Calibración y comparación de métodos de regresión para los sensores R3, R4, R5 y R6. 
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Para cada sensor se calculó la curva fuerza-resistencia eléctrica y su correspondiente 

ecuación de potencia inversa. Las curvas mostradas en la figura 4.33 demostraron que cada 

sensor tiene propiedades diferentes, por lo que el empleo del método de pendientes no es 

preciso para su aplicación genérica, sin embargo el método de potencia inversa, se ajusta a las 

propiedades resistivas de cada sensor.  En la parte derecha de la figura se encuentran los 

gráficos que comparan los dos métodos. Se puede observar en la figura 4.33 que para el 

sensor R3 el método de potencia inversa se ajusta a la lectura del dinamómetro con un error 

máximo de  un error medio  y una desviación estándar 

N. Mientras que el método de las pendientes posee los siguientes errores: 

, , , es decir produce mayores errores con respecto a la 

fuerza aplicada. En el caso del sensor R4, la diferencia es aún más notable, con un 

, un , una  para el método de las pendientes frente a un 

, un , una N para el método de potencia inversa. Otros 

sensores como el R6 presentan mejores resultados con ambos métodos, con un , 

un  , una  en el método de potencia inversa y un , un  

, una  correspondientes al método de las pendientes.  

Es cierto que ambos métodos muestran desviaciones de alrededor de 10N con 

respecto a la fuerza aplicada, cuando ésta la fuerza aplicada alcanza los 60N. Sin embargo, 

los resultados de la calibración muestran que el método de potencia inversa funciona 

considerablemente mejor que el método de las pendientes para el rango de fuerza aplicada 0-

70N. La razón es que cada sensor posee una curva de Resistencia/Fuerza diferente por lo que 

utilizar un método de regresión no lineal específico para cada sensor, obtiene mejores 

resultados. 

No obstante, con el fin de facilitar la calibración de futuras suelas sensitivas, se optó 

por agrupar los sensores dependiendo de la curva Resistencia/Fuerza. La agrupación de los 

sensores en grupos, con el fin de aplicar el método de potencia inversa utilizando unos 

valores de promedio, se realizó en base a las curvas Resistencia/Fuerza. En la figura 4.34 se 

muestran las curvas obtenidas en los ensayos para cada uno de los sensores empleados.  
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Figura 4.34. Curva Resistencia/Fuerza para los 29 sensores. Representación de los rangos 0-70N,  

0-40N y 40-70N 
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  Los sensores fueron agrupados en dos categorías (Fig. 4.34). La primera consta de 4 

grupos, 1.1, 1.2, 1.3 y 1.4, y la segunda consta de 3 grupos 2.1, 2.2 y 2.3. Los grupos que 

conforman la categoría 1, se basan en las curvas de Resistencia/Fuerza para el rango de 0-

40N, y los sensores que componen cada grupo tienen resultados similares. El grupo 1.1 se 

compone de los sensores L5, L6, L7, L8, L9, L12, R14 y R16. Los sensores L1, L2, L11, R4, 

R8, R11 y R15 forman el grupo 1.2, los sensores R2, R10, R12, R13, L3 y L4 el grupo 1.3 y 

R7, L10, R9, R5, R17 y R3 el grupo 1.4.  

Respecto al comportamiento de los sensores en el rango de funcionamiento de 40-70N 

se dividieron en 3 grupos: 2.1 para los sensores L5, L6, L7, L8, L9, L11, L12, R4, R8, R14, 

R16; 2.2 contiene los sensores R2, R7, R10, R11, R12, R13, R15, L1, L2, L3 y L4 y 2.3 

compuesto por los sensores R3, R5, R9 y R17. En la figura 4.35 se representan las curvas 

obtenidas durante los ensayos de calibración para cada uno de los 7 grupos. Los sensores R1, 

R6 fueron descartados debido a su desviación con respecto a la media de los grupos, un total 

de 27 sensores fueron seleccionados para utilizar en las dos suelas sensitivas. De cada grupo 

se realizó la media aritmética de los valores obtenidos en los ensayos de la curva 

Resistencia/Fuerza, a partir de la media aritmética de cada grupo se obtuvo la potencia 

inversa, determinada por los coeficientes A y P de la ecuación 4.6 (tabla 4.10). Como se ha 

explicado previamente, el código de adquisición de datos emplea para cada sensor los 

coeficientes determinados por el grupo al que pertenecen. Dependiendo del rango de medida, 

0-40N y 40-70N, un sensor puede estar incluido en dos grupos diferentes 1.# y 2.# en función 

de la respuesta del sensor.  

 
Grupo	 A 	 P 	 		
1.1	 2752,3	 -0,657	 0,986	
1.2	 4750,1	 -0,767	 0,990	
1.3	 6245,4	 -0,808	 0,989	
1.4	 9892,4	 -0,912	 0,998	
2.1	 800,23	 -0,299	 0,976	
2.2	 1451,5	 -0,398	 0,955	
2.3	 2387	 -0,501	 0,994	

 
Tabla 4.10. Coeficientes de la ecuación de la potencia inversa para cada uno de los grupos y coeficiente de 

determinación de la regresión. 
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La figura 4.36 muestra cómo el empleo del método de potencia inversa obtenida 

mediante el promedio y agrupación de sensores en función de las propiedades produjo 

resultados ligeramente mejores, en el sensor R3 el error máximo se redujo a , 

con una . En el sensor R4 paso a ser un , con una . Sin 

embargo la determinación de la aplicación del método de potencia inversa implica un 

coeficiente diferente para cada rango de medida. La implementación de un valor analógico 

equivalente para la aplicación de los coeficientes determinados no produjo buenos resultados, 

los resultados de la figura 4.36 utilizan un valor analógico específico para cada grupo de 

sensores, sin embargo esto complica la fase de calibración y requiere de re-calibración 

sistemática a lo largo de la vida útil del sensor.  
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Figura 4.35. Curvas de Resistencia/Fuerza para los diferentes subgrupos 1.1, 1.2, 1.3, 2.1, 2.2 y 2.3 
en los que se clasifican los 27 sensores elegidos en base a la similitud de propiedades en los ensayos. 
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Figura 4.36. Comparación de los métodos de regresión empleados en la calibración, utilizando 
las ecuaciones promedio obtenidas de los grupos 1.2, 1.4, 2.1 y 2.3 de los ensayos	

       
 

Figura 4.37. Curvas Resistencia/Fuerza para los sensores de la suela izquierda y derecha durante los ensayos 
de 0-70N	
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 Por estas razones y por la influencia de la fatiga en el funcionamiento del método, 

comentada más adelante, se decidió utilizar un código que aplicase el método de regresión no 

lineal de potencia inversa de forma específica para cada sensor. Lo cual no perjudicó la 

velocidad de adquisición de datos durante los ensayos de calibración y las pruebas de la 

marcha. En la figura 4.37 se muestran las curvas Resistencia/Fuerza para los sensores 

empleados en la suela derecha e izquierda.  

Una vez determinados los coeficientes para aplicarlos en el método de regresión de 

potencias inversas para cada uno de los sensores, se procedió a validar la prensa 

dinamométrica de calibración mediante la comparación de los resultados con una prensa de 

ensayos mostrada en la figura 4.32. A pesar de que la prensa diseñada dispone de 

dinamómetros calibrados, fue necesaria una validación comparándola con una prensa de 

ensayos de tracción/compresión calibrada (MTS Systems Corporation, Montana, USA). El 

protocolo de ensayos realizado fue el mismo que el empleado en la prensa dinamométrica. 

Dado que no es posible realizar el ensayo sobre el mismo sensor con los dos sistemas 

actuando simultáneamente, la precisión de la máquina en la determinación del error de 

lectura del sensor de presión no se puede determinar con exactitud. Los ensayos mostraron 

además, la influencia de la aplicación y duración de la fuerza sobre la respuesta y lectura  del 

sensor, así como la superficie de contacto con el sensor. 

          
 

                                             
 

Figura 4.38. Ensayos comparativos entre la prensa dinamométrica y la prensa de 
tracción/compresión MTS 
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En la figura 4.38 se puede observar que en ambos casos la fuerza de lectura del sensor 

es inferior a la ejercida, con un amento del error para fuerzas superiores a los 40N. El 

comportamiento del sensor es el mismo que el observado en los test de la prensa 

dinamométrica, el método de las pendientes proporciona valores más elevados que el de 

potencia inversa, sin embargo en el caso de los ensayos con la prensa MTS, ambos métodos 

obtienen lecturas inferiores a la fuerza aplicada. A pesar de las similitudes entre ambos 

ensayos, los resultados mostraron la influencia del tiempo de duración de la aplicación de la 

fuerza. En los ensayos de la prensa MTS, la aplicación fue más prolongada que en la prensa 

dinamométrica. Para comprobar el efecto del material de contacto, se realizaron ensayos 

utilizando diferentes superficies, comparando el empleo sin capa de silicona y con la capa de 

1.5mm. 

 La figura 4.39 muestra la diferencia en la curva Resistencia/Fuerza, el efecto de no 

utilizar una capa de silicona incrementa la resistencia a través del sensor, lo que se atribuye al 

comportamiento de sensores fatigados como se puede comprobar más adelante. Es por eso 

que se decidió utilizar una capa de silicona en la suela sensitiva para aumentar la vida de los 

sensores. En cuanto al error detectado, es difícil determinar cuál de los dos métodos de 

calibración es más preciso acorde con la aplicación de los sensores en suelas sensitivas. 

Basándose en la rapidez de la medida y distribución de la fuerza aplicada sobre la superficie 

en contacto con el sensor, se consideró más apropiado el empleo de la prensa dinamométrica 

diseñada para esta investigación, dado que el aumento en la rapidez de aplicación de la fuerza 

es más sencillo que en la prensa de ensayos de compresión MTS. No obstante, ambos 

ensayos mostraron la necesidad de la calibración del código mediante coeficientes de escala 

para la obtención de datos con una precisión de ±5N.  

 
Figura 4.39. Comparativa del uso de un área de contacto directo con el sensor y una capa de silicona 

de 1.5mm	
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Por último, se realizaron medidas de la curva Resistencia/Fuerza en los sensores que 

se emplearon para las pruebas durante la marcha humana. Cada sensor analizado tuvo un uso 

de al menos 20 pruebas de marcha, sobre las que se realizaron un promedio de 12 pasos por 

prueba. La figura 4.39 muestra como se ha comentado anteriormente, la influencia de la 

fatiga en el comportamiento de los sensores, aumentando el valor de la resistencia cuando se 

aplica la misma fuerza. Desplazando la curva hacia la parte superior. Complementariamente, 

se obtuvo el valor de la fuerza de lectura con ambos métodos de regresión para ver la 

influencia de la fatiga en la eficiencia del método. Sorprendentemente, el método de las 

pendientes funciona mejor en los sensores sometidos a fatiga, mientras que en el método de 

potencia inversa, los valores de lectura de la fuerza disminuyen con respecto a la referencia 

del dinamómetro, incrementando el error.  

Como se puede observare en la figura 4.40, El incremento y desviación de las nuevas 

curvas de Resistencia/Fuerza con respecto al sensor en el estado inicial, hace que la 

aplicación del método de potencia inversa pierda precisión de medida. En el caso del sensor 

R4, con el método de potencia inversa, los errores pasaron a ser de: , 

 y  a ,  y  mientras que con el 

método de las pendientes los errores en el sensor nuevo fueron: ,  y 

 disminuyendo con la fatiga del sensor hasta un ,  y . 

Como se puede observar en los resultados de los ensayos de calibración, la diferencia en la 

mejora de la precisión del método de las pendientes es muy notable en los sensores con 

fatiga, mientras que en el caso del método de potencia inversa, el error empeora aunque no de 

forma tan predominante. 

El método de regresión elegido para el código de adquisición de datos fue el método 

de potencia inversa. Con el fin de evitar la necesidad de calibración tras numerosas pruebas 

que causan fatiga en los sensores y varían la curva Resistencia/Fuerza. El método de las 

pendientes también se implementó como código adicional. A pesar de la minimización del 

error de lectura mediante la alternación de ambos métodos de regresión, los resultados 

indican la necesidad la calibración del código mediante el empleo de coeficientes de escala 

adaptados a las características del usuario que empleará la suela sensitiva. Para ello se 

desarrollaron dos métodos de corrección de la fuerza detectada.  
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Figura 4.40. Efecto de la fatiga en los sensores L8, R1, R4 y L12 sobre la curva Resistencia/Fuerza y la 
comparación de la precisión de lectura para los diferentes métodos de regresión 
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  El objetivo de implementar estos métodos es obtener la fuerza total de contacto 

durante la marcha, reduciendo el error de medida causado por la supresión de presiones no 

detectadas por los sensores. Permitiendo así un diseño eficiente en costes de una suela 

sensitiva, sin necesidad de colocar sensores sobre toda la superficie de contacto. El primer 

método desarrollado para la corrección de la fuerza se denomina CP (del inglés Coeffficients 

of Phase) o método de los coeficientes de fase, y emplea un sistema de calibración de fases 

estáticas que representan la distribución de presiones durante el ciclo de la marcha. Los 

coeficientes que se emplearán para la corrección de la fuerza obtenida por las suelas 

sensitivas, se determinan en base a la distribución del peso del sujeto de estudio y a la fase de 

contacto durante la calibración. 

El segundo método denominado CA (del inglés Coefficients of Area) o método de los 

coeficientes de área, se basa en la superficie de lectura del sensor. Relacionando la superficie 

total de medida de la suela sensitiva y la superficie de contacto en cada fase de la marcha 

humana, se emplean unos coeficientes de escala determinados para compensar la fuerza 

ejercida sobre parte de la superficie de la suela y no detectada por el área de lectura del 

sensor. 

A) Método de los coeficientes de fase – CP 
 

El ciclo de la marcha humana se divide en fases, determinadas por la superficie y 

características de contacto de los pies con el suelo (Fig.2.6). Cada fase se subdividide en 

tareas compuestas por periodos, los cuales son marcados por eventos de contacto [5]. Estos 

eventos de contacto son: contacto inicial o contacto del talón y despegue de la puntera los 

cuales definen el inicio y fin de las fases de apoyo e impulsión. Con el fin implementar un 

método capaz de corregir la lectura de la fuerza de contacto específico para cada fase de la 

superficie de contacto, se han creado fases de contacto que ayuden a cuantificar la 

distribución de presiones de una forma precisa. Estas tres fases de contacto se desarrollan 

entre los eventos de contacto del talón y despegue de la puntera. Entre estas dos fases de 

contacto, se produce la fase o evento de contacto total, que implica el contacto de toda la 

superficie del pie con el suelo y la fase de contacto metatarsal, que involucra la zona 

metatarsal de los dedos donde se produce la flexión del pie. Cada una de las fases de contacto 

descritas posee un área de contacto determinada originada por la flexión y posición relativa 

del pie con respecto a la superficie de contacto. 
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Para determinar la distribución del peso correspondiente a cada una de estas fases 

durante la marcha, se han replicado las características de contacto, asignando un coeficiente 

específico para cada una de ellas. La aplicación de los coeficientes viene determinada por la 

fase de contacto y su obtención se llevó a cabo en la fase de calibración. Sin embargo, los 

resultados varían para cada usuario, por lo que cada nuevo usuario que utilice la suela 

sensitiva debe realizar el proceso de calibración de los métodos acorde a su peso, 

dimensiones del pie y características del contacto para las diferentes fases. Para determinar 

un valor conocido durante las fases de contacto, se utilizaron los parámetros y ensayos de 

calibración mostrados en la figura 4.41. La primera calibración de las tres fases de contacto, 

se realizó distribuyendo todo el peso sobre una pierna y la otra en el aire sin tener contacto 

con el suelo. En la segunda se realizaron las mismas fases de calibración pero con ambos pies 

en contacto con el suelo, considerando una distribución igualitaria entre ambos pies y 

tratando de mantener el centro de gravedad en el centro de los dos apoyos. La tercera 

calibración se realizó con ambos pies en contacto sobre la zona metatarsal. Durante todas las 

fases de calibración, los brazos se mantuvieron en el aire sin apoyarse o ejercer una fuerza 

externa, manteniendo una posición estable para obtener lecturas adecuadas. En cada fase de 

calibración se determinó el valor total obtenido por los 12 sensores que componen la suela y 

por nueve 9 de ellos de manera separada, para realizar las comparativas de la optimización 

del número de sensores empleados que se comenta en el capítulo 5, con el fin de mejorar la 

eficiencia en costes del diseño de suelas sensitivas. De los ensayos de calibración se 

obtuvieron los promedios de lectura para cada una de las fases, obteniendo los parámetros 

SLS, NS y FTL que se especifican en la tabla 4.11.  

 

PARÁMETROS	OBTENIDOS	PARA	EL	SUJETO	1	-	MÉTODO	DE	LAS	FASES	
	

		

12	
sensores	 		

9	
sensores	 		

%	de	la	Fuerza	
esperada	

(12sensores)	

SLS	(promedio)	-	Un	pie	en	contacto	con	el	suelo	 209,0	 N	 178,5	 	N	 33	%	

NS	(promedio)	-	Dos	pies	en	contacto	con	el	suelo	 159,6	 		N	 127	 	N	 50	%	

FTL	(promedio)	-	Ambas	punteras	en	contacto	con	el	suelo	 211,7	 N	 141,2	 	N	 66	%	
Fuerza	total	esperada		 637,7	 		N	 637,7		 	N	 		 		

CP1	 3,05	 	 3,57	 	 	 	
CP2	 2,52	 	 3,04	 	 	 	
CP3	 1,51	 	 2,26	 	 	 	

 
Tabla 4.11. Parámetros y determinación de coeficientes del método de calibración de las fases para el 

sujeto 1 
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La aplicación de cada coeficiente se determinó a través de pruebas en las que se 

observaron los cambios de fase basados en la lectura de los sensores colocados en las zonas 

de la suela correspondientes a cada fase de contacto. La figura 4.42 muestra la distribución de 

presión sobre las diferentes zonas de la suela sensitiva durante un ciclo de la marcha. 

Utilizando estos datos se determinaron los umbrales de aplicación de los coeficientes y el 

cambio entre fases. La fase 1 comienza cuando se detecta el contacto en los sensores de la 

zona del talón y se aplica hasta que se produce el contacto de la zona metatarsal con el suelo, 

es decir cuando el pie realiza el contacto total, entrando en la fase de contacto 2. La 

determinación de los umbrales de aplicación se puede observar en el código empleado en el 

sistema de adquisición de datos, el umbral de aplicación del coeficiente CP1 se ajustó 

dependiendo del sujeto de estudio durante las pruebas, aumentando de 3 a 20N como inicio 

durante la fase 1. Previo al empleo de la suela sensitiva como sistema de adquisición de datos 

para el movimiento humano, es preciso realizar ensayos pertinentes de calibración en el 

ajuste de los umbrales para cada sujeto de estudio. Esto es debido a que la zona de contacto y 

distribución del peso varía de un sujeto a otro. 

    
 

                             

 
 

Figura 4.41. Fuerza de contacto para diferentes fases de calibración, de pie sobre ambas piernas, sobre 
una pierna y distribución del peso sobre las punteras.	
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La activación de la fase 2, la determinan los sensores posicionados en la zona 

metatarsal, representada por la zona sombreada en azul (Fig. 4.42). Para las fases de contacto 

metatarsal y la fase de contacto de la puntera se emplea la fase 3 y su coeficiente de 

aplicación correspondiente CP3. Debido a que la fase de contacto de la puntera es muy rápida 

y su calibración durante los ensayos es difícil de obtener. Se realizaron ensayos comparando 

el uso del coeficiente CP3 y un nuevo coeficiente CP4 para esta fase con resultados 

insignificantes. La fase 3 se produce cuando la lectura de los sensores en la zona del talón 

disminuye drásticamente, representando el despegue del talón del suelo. La razón por la cual 

estos valores no disminuyen completamente a cero es por la rapidez del contacto con el suelo.  

B) Método de los coeficientes de área de contacto – CA 
 

El segundo método emplea la relación entre la superficie de contacto del pie durante 

la marcha con la superficie de lectura de los sensores en cada una de las fases de contacto 

descritas previamente.  Para ello se emplearon huellas obtenidas durante los ensayos de 

calibración para la determinación de la superficie en contacto con el suelo. Realizando las 

mismas posiciones de contacto empleadas en el método de los coeficientes de fase, se 

determinó el área total durante la fase de contacto del talón, contacto completo y contacto 

metatarsal. Las huellas obtenidas fueron escaneadas para obtener la superficie de una forma 

											 	
 

Figura 4.42. Distribución de la fuerza de contacto sobre las zonas de contacto de la suela sensitiva 
para un ciclo de la marcha humana	
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precisa. En la tabla 4.12 se representan los valores obtenidos para el sujeto 1 y mediante el 

empleo de una suela sensitiva de 12 sensores. La superficie total de contacto durante la 

marcha difiere de la superficie total de contacto durante los ensayos de calibración 

determinados por la huella. Esto es debido a que la zona del arco del pie, compuesta 

principalmente por tejido blando, no distribuye la fuerza sobre toda su superficie durante la 

marcha, a excepción de usuarios con condiciones especiales como los pies planos. Sin 

embargo durante la obtención de la huella esta distinción en la superficie de contacto no se 

puede realizar. Mediante la realización de ensayos experimentales de distribución del peso 

descalzo sobre una suela sensitiva de 20 sensores, se obtuvo una estimación del porcentaje de 

la superficie total de contacto, sobre la que se distribuye la fuerza durante la fase de contacto 

normal. Utilizando una fase de calibración estática, se obtuvo un 66% de la superficie total 

para el sujeto 1. 

 

PARÁMETROS	OBTENIDOS	PARA	EL	SUJETO	1	-		MÉTODO	DEL	ÁREA	DE	CONTACTO	
	 		

Áreas	de	contacto	de	la	suela	sensitiva	 		 		 		 %	de	la	superficie	total	de	contacto			
Superficie	del	talón	 2513	 mm2			 20	%	 		 		

Superficie	de	la	zona	metatarsal	
(incluyendo	puntera)	 5866	 mm2			 46	%	 		 		

Superficie	de	la	puntera	 1102	 mm2			 9	%	 		 		
Superficie	total	de	contacto	12713	mm2			 		 		 		 		

		 8379	 66	%	
Basada	en	ensayos	experimentales	
de	distribución	del	peso	descalzo	

		

Superficie	total	(sin	puntera)	11611	mm2			 		 		 		 		
Área	de	lectura	del	sensor	 		 		 		 		 		 		 		

Superficie	de	lectura	 127	 mm2	

9	
sensores	

%	de	la	
superficie	
total	de	
contacto	

%	de	la	superficie	de	
contacto	Superficie	física	 254	 mm2	

Superficie	total	de	lectura	(12sensores)	 3048	mm2	 2286	 24	%	 		 		
Zona	del	talón	(4	sensores)	 1016	mm2	 1016	 8	%	 40	%	

Zona	Metatarsal	(6sensores)	 2286	mm2	 1016	 18	%	 39	%	
Puntera	(2sensores)	 508	 mm2	 254	 4	%	 46	%	

 
 

Tabla 4.12. Parámetros y determinación de coeficientes del método de calibración del área de contacto 
para el sujeto 1 
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Como se puede observar en la tabla 4.10, el área de lectura total de los sensores y por 

zonas, no llega a cubrir el 50% de la superficie de medida, por lo que es necesaria la 

aplicación de coeficientes de fase. De la relación entre las superficies de contacto obtenidas 

mediante las huellas y el área de lectura, se obtienen los coeficientes mostrados en la tabla 

4.13 para el sujeto 1, para el caso del empleo de 12 y 9 sensores. En el capítulo 5 se explica la 

diferencia de las diferentes configuraciones empleadas en el posicionamiento de los sensores 

para la mejora de la eficiencia en costes de las suelas sensitivas. Para el cálculo del 

coeficiente de aplicación en la fase 2, la puntera no se ha considerado como área de medida.  

 
COEFICIENTES	DE	APLICACIÓN	PARA	EL	MÉTODO	DEL	ÁREA	DE	CONTACTO	
	-	SUJETO	1	

12	
sensores	

9	
sensores	

Coeficiente	basado	en	el	área	de	contacto	del	talón	-	(CA1)	 2,46	 2,46	

	
2,51	 2,58	

	
2,55	 2,71	

	
2,60	 2,83	

	
2,64	 2,95	

	
2,69	 3,08	

	
2,73	 3,20	

	
2,78	 3,32	

	
2,82	 3,45	

	
2,87	 3,57	

	
2,91	 3,69	

	
2,96	 3,82	

	
3,00	 3,94	

Coeficiente	basado	en	el	área	total	de	contacto	(sin		puntera)	-	(CA2)	 3,05	 4,06	

	
3,00	 4,21	

	
2,96	 4,36	

	
2,91	 4,51	

	
2,86	 4,66	

	
2,82	 4,81	

	
2,77	 4,96	

	
2,72	 5,11	

	
2,68	 5,26	

	
2,63	 5,41	

	
2,58	 5,56	

Coeficiente	basado	en	el	área	de	contacto	metatarsal	-	(CA3)	 2,54	 5,71	
 
 
Tabla 4.13. Coeficientes de aplicación para el método del área de contacto en el sujeto 1. En el empleo de 

la suela sensitiva con doce y nueve sensores para las diferentes fases de contacto. 
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Como se puede observar en la tabla 4.13, entre las fases de contacto se crearon unos 

coeficientes de aplicación denominados gradientes. Este método se basa en la aplicación de 

coeficientes que corrijan la lectura de los sensores mediante una corrección del área 

exclusivamente. Por tanto, el cambio entre fases por lo tanto se puede corregir de una forma 

gradual mediante la aplicación de coeficientes que interpolen las fases consecutivas, dado que 

el cambio de la superficie de contacto se produce de forma gradual. Este cambio de fases se 

ha dividido en el gradiente 1 de 13 pasos entre el contacto del talón y el contacto total, y el 

gradiente 2 de 11 entre la fase de contacto total y la de contacto metatarsal basado en pruebas 

experimentales durante las fases de calibración de las suelas sensitivas.  

                

 
                               
Figura 4.43. Corrección por fases y área de la fuerza de contacto para el sujeto 1 durante un ciclo de 

la marcha sobre el pie derecho. 	
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 La aplicación de los coeficientes se basa en el empleo de los umbrales determinados 

para el método de las fases. En la figura 4.43 se representa la corrección mediante el empleo 

de ambos métodos, sobre la fuerza de contacto vertical durante un ciclo de marcha para el pie 

derecho en los ensayos sobre el sujeto 1.  Ambos métodos funcionan de manera similar en 

cuanto a la precisión en la obtención de la fuerza total. En el capítulo 5 se discute la 

diferencia y rendimiento de ambos métodos descubierta durante las pruebas, así como la 

optimización en el número y posición de los sensores. 

Software 
 

Para la adquisición de los datos provenientes de las suelas sensitivas (componente 

vertical de la fuerza de contacto, posición del punto de contacto), se desarrollaron dos 

códigos correspondientes al emisor y receptor, debido a la capacidad de transmisión 

inalámbrica inferida en WIMDA. La frecuencia de lectura es de 100Hz, utilizando la misma 

frecuencia empleada en la lectura de los encoder. Para cada suela sensitiva se desarrollaron 

códigos emisores independientes, mientras que el código receptor es común para ambas 

suelas y para el sub-sistema de los encoder.  La razón por la cual cada suela utiliza códigos de 

adquisición diferentes es el empleo de ecuaciones individuales para la conversión de la 

lectura comentada previamente en el apartado de calibración. A continuación se describen 

algunas de las partes más relevantes del código final empleado. En la primera sección del 

código se definen las entradas analógicas en la placa desarrolladora correspondientes a cada 

uno de los 12 sensores mediante el empleo de un vector. A su vez se definen las constantes 

correspondientes a la curva fuerza-resistencia determinadas en la fase de calibración  para 

cada sensor.  

La diferenciación de las suelas sensitivas derecha e izquierda, se realizó mediante 

comentarios explicativos que determinan a qué sensor corresponde cada entrada analógica, 

sin necesidad de tener el esquema de conexiones (tabla 4.14). Posteriormente se definen las 

constantes propias del sujeto de estudio, esta sección se ha de modificar en función de los 

datos obtenidos previamente para el sujeto de estudio en la fase de calibración. Estos valores  

incluyen el peso, los coeficientes y parámetros obtenidos experimentalmente en los dos 

métodos de calibración, de superficie y de fases, el valor de la resistencia empleada en el 

divisor de voltaje y la tensión de alimentación. Por último, las constantes que definen la 

posición de los sensores en el sistema de coordenadas definido para la suela sensitiva.  
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Tabla 4.14. Sección del código de adquisición y  transmisión (emisor) de datos de la suela sensitiva 
derecha (InsoleCodeCoefV5R.ino). Definición de las entradas analógicas y los coeficientes del método de 

regresión de potencia inversa. 

 

La figura 4.44 muestra el origen de coordenadas sobre el que se referencia la posición 

de cada sensor. Esto permite el cálculo del centro de presiones durante la obtención de datos. 

Dependiendo de la anatomía del sujeto de estudio, estos valores varían, ya que  la posición de 

los sensores se basa en la posición de los huesos metatarsianos.  

	
//	Asignación	de	las	entradas	analógicas	a	los	sensores	de	la	suela	derecha	
const	int	FSR_PIN[12]	=	{A0,		A9,		A1,		A2,		A8,		A6,		A7,		A4,		A5,		A10,		A11,		A12};	
	
//	Vector(Sensor)	0(1)	1(2)	2(3)	3(4)	4(5)	5(6)	6(7)	7(8)	8(9)	9(10)	10(11)	11(12)		
//																							puntera		-						metatarsiano						-						talón		-						metatarsiano			-		puntera	
	
//	Vector	compuesto	por	las	constantes	de	calibración	de	los	sensores		
const	float	FSRA[12]	=	{0.5541,	0.6327,	0.8452,	0.4640,	0.5091,	0.6774,	0.2329,		

					0.6764,	0.9530,	0.3958,	0.4092,	0.6298};	
	

const	float	FSRP[12]	=	{-1.2755,	-1.4556,	-1.4881,	-1.2438,	-1.2953,	-1.3699,	-1.1261,		
		 	 	 					-1.3908,	-1.5221,	-1.1834,	-1.1947,	-1.3141};	
…	

	
	

Figura 4.44. Disposición de los sensores en las suelas sensitivas izquierda y derecha.	
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El resto del código emisor se compone del cálculo de la fuerza de lectura corregida en 

base a los métodos de área y fases mediante el empleo de lógica computacional, basadas en 

los umbrales determinados en la fase de calibración. Para cada suela se ha realizado el 

cálculo de la fuerza total de lectura, la corregida por ambos métodos, las coordenadas del 

centro de presiones, la fuerza detectada en cada sensor y la variable del estado de contacto  

correspondiente, denominada phase (Tabla 4.15). La cual representa en una escala de 0-4 los 

diferentes estados de contacto (talón, total, metatarsal, puntera) (Fig. 4.45). El código realiza 

estos cálculos para la lectura proveniente de 9 y 12 sensores con el fin de realizar la 

comparación de resultados y determinar el número óptimo de sensores empleados en el 

diseño de suelas sensitivas eficientes en costes (Tabla 4.16).  

	
Tabla 4.15. Sección del código de adquisición y  transmisión (emisor) de datos de la suela sensitiva 
derecha (InsoleCodeCoefV5R.ino). Constantes de calibración, parámetros específicos del sujeto 1 y 

posición de los sensores. 

			const	float	VCC	=	5.0;		
const	float	R_DIV	=	3300.0;	//Resistencia	añadida	en	el	divisor	de	voltaje	
const	float	S_W	=	637.65;	//Peso	del	sujeto	en	Newtons	
const	float	SLS	=	209.03;//Valor	medio	de	la	calibración	sobre	una	pierna	
const	float	NS	=	159.6;	//Valor	medio	de	la	calibración	sobre	dos	piernas	
const	float	FTL	=	187.08;	//Valor	medio	de	la	calibración	sobre	las	zonas	metatars.		
const	float	CP1	=	S_W/200;	//Coeficiente	de	calibración	de	fases	1	–	contacto	talón	
const	float	CP2a	=	S_W/SLS;	//Coef.	de	calibración	de	fases	2	–una	pierna	
const	float	CP2b	=	(S_W/2.0)/NS;	//	Coef.	de	calibración	de	fases	2	–	dos	piernas		
const	float	CP2	=	(CP2a+CP2b)/2.0;	//Coef.	de	calibración	de	fases	2	–	ctc	total	
const	float	CP3	=	(S_W/2.0)/(FTL);	//Metatarsal	loading	phase	based	coefficient//	
const	float	CA1	=	2.46;	//Coeficiente	de	calibración	de	areas	1	–	area	talón	
const	float	CA2	=	3.05;	//Coef.	de	calibración	de	áreas	2	–	area	total	
const	float	CA3	=	2.54;	//Coef.	de	calibración	de	áreas	3	–	area	metatarsal	
const	float	CA12f	=	(CA2-CA1)/13.0;	//Gradiente	de	interpolación	fase	talón-total	
const	float	CA23f	=	(CA3-CA2)/11.0;	//Gradiente	de	interpolación	fase	total-metat.	
float	CA12	=0;	
float	CA23	=0;	
int	gradient1	=0;		
int	gradient2	=0;		
float	new_time	=	0;					
const	float	x1	=	-24;	//Coordenadas	X	de	los	sensores	respecto	al	origen	(mm)	
const	float	x2	=	34.5;	
const	float	x3	=	16;	
const	float	x4	=	-5;	
const	float	x5	=	-26;	
const	float	x6	=	-20;	
const	float	x7	=	-7.5;	
const	float	x8	=	-3.5;	
const	float	x9	=	15.5;	
const	float	x10	=	12;	
const	float	x11	=	-12;	
const	float	x12	=	9;	
…	
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Tabla 4.16. Sección del código de adquisición y  transmisión (emisor) de datos de la suela sensitiva 

derecha (InsoleCodeCoefV5R.ino).  
 

for	(int	i=0;	i<12;	i++)	
{	
		force[i]	=	pow(FSRA[i]*(c1/analogRead(FSR_PIN[i])-1),	FSRP[i]);	
		forceCP[i]	=	force[i];	
		forceCA[i]	=	force[i];	
}	
if	((force[5]>3.0)||(force[6]>3.0)||(force[7]>3.0)||(force[8]>3.0))	
						{	
						if	((force[0]<10.0)&&(force[1]<10.0)&&(force[2]<10.0)	
										&&(force[3]<10.0)&&(force[4]<10.0)&&(force[9]<10.0)	
										&&(force[10]<10.0)&&(force[11]<10.0))	
									{		
										if	((0==gradient1)&&((force[5]>50.0)||(force[6]>50.0)	
																	||(force[7]>50.0)||(force[8]>50.0)))	
													{		
											//Aplicar	corrección	de	coeficientes	para	la	fase	del	talon	justo	un	paso		
														antes	de	comenzar	con	los	gradients	de	cambio	de	fase	(método	de	fases	CP)	
															for	(int	i=5;	i<=8;	i++)	
															{	
																forceCP[i]=force[i]*CP1;	
																forceCA[i]=force[i]*CA1;	
															}	
																phase=1;	
																gradient1=1;	
																CA12=CA1+CA12f;	
															}	
…	

																								 	
	

	
	

Figura 4.45. Las diferentes fases de contacto durante la marcha con la correspondiente área de 
contacto de la suela sensitiva y activación de los sensores.	
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Hardware 
 
 Cada suela está compuesta por 12 sensores resistivos sensibles a la presión, FSR 

(Force Sensitive Resistor), el modelo empleado es el FSR® 402 (Interlink Electronics Inc., 

California, Estados Unidos), con un coste aproximado de 6€/unidad, un diámetro de 1.27cm 

y un rango de medida de 100g -10kg, seleccionado por su bajo coste y sencillez de 

instalación (Fig. 4.46). La suela está compuesta por tres capas de silicona Ecoflex™ 00-30 

(Smooth-On Inc., Pennsylvania, Estados Unidos) entre las que se colocan los sensores de 

presión. Una capa inferior de 1.5mm de espesor con la forma de la suela del calzado, 

fabricada utilizando un molde sobre el que se vierte la silicona líquida. Los sensores se 

posicionan sobre la capa inferior, en los puntos de contacto del pie más relevantes, en base a 

las características anatómicas del pie, calculados en estudios previos [242] y adaptados 

mediante pruebas experimentales. Cada sensor está conectado mediante cables planos AWM 

2651, conectados a terminales IDC para facilitar la conexión/desconexión. Cada sensor 

dispone de una superficie adhesiva en la parte inferior para evitar que se desplacen durante la 

flexión de la suela. Sobre los sensores se coloca la segunda capa de silicona la cual sostiene 

el resto de sensores de la zona metatarsal, para evitar el solapamiento de los sensores en la 

misma capa. La suela está recubierta por la parte superior e inferior de una lámina plástica 

que reduce la fricción con el pie. Los sensores se conectan a la placa de desarrollo Arduino® 

Mega 2560 (Arduino, Nueva York, Estados Unidos) a través de un escudo que funciona de 

interfaz entre la placa y los conectores. El escudo es un circuito impreso que integra las 

resistencias empleadas para amplificar la variación de la resistencia en los sensores, mediante 

el divisor de voltaje descrito previamente en el apartado de calibración empleando 

resistencias de  3300kΩ. Cada sensor FSR dispone de dos pines de conexión. Uno de ellos 

conectado a la línea común de voltaje de 5V y el otro al divisor de voltaje dispuesto en el 

escudo de conexiones. La alimentación de la placa se produce mediante una batería externa 

recargable de 6V (Fig. 4.47).  

   
  

Figura 4.46. Conjunto de suela sensitiva y escudo de conexiones que actúa como interfaz entre los 
sensores y la placa desarrolladora Arduino®.	
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El sistema dispone de una conexión rápida para un transmisor de radiofrecuencia 

nRF24L01 (Nordic Semiconductor, Trondheim, Noruega),  que envía los datos procesados 

por la placa de desarrollo al mismo receptor de radiofrecuencia que recibe los datos 

cinemáticos de los encoder y de ambas suelas sensitivas. Este receptor está conectado a una 

placa desarrolladora Arduino®, la cual se conecta mediante un puerto serial al ordenador 

denominado PC-2. Con el fin de evitar pérdidas en el cableado y posibles efectos de ruido 

que afectan a la señal de los sensores, se ha colocado el micro-controlador lo más cercano 

posible a los sensores. Los conectores de conexión salen por el lateral del calzado, llegando al 

sistema de adquisición de datos, y se sitúa en la parte posterior de cada pierna, a la altura del 

tobillo sin interferir con el exoesqueleto, protegido por una carcasa. En total se han empleado 

24 sensores resistivos con los que se han fabricado dos suelas sensitivas para ambos pies. 

Cada suela sensitiva dispone del hardware independiente de adquisición y transmisión de 

datos al receptor conectado con el PC-2, el cual registra los datos correspondientes a la parte 

inferior del cuerpo. El PC-1 es el encargado de adquirir los datos enviados por las seis 

unidades inerciales que se emplean en la obtención de datos cinemáticos de la parte superior 

del cuerpo. En la figura 4.47 se muestra el esquema de conexiones del sub-sistema de una 

suela sensitiva y la transmisión de datos.  

               
 

Figura 4.47. El subsistema de adquisición de datos cinéticos de la suela sensitiva derecha.	
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4.3.  CASO ESTUDIO: INTERFAZ DE VISUALIZACIÓN EN LÍNEA Y 

MODELO PARA EL ANÁLISIS Y SIMULACIÓN DEL MOVIMIENTO 

HUMANO 

Uno de los objetivos de esta investigación fue la creación de una herramienta de software 

capaz de visualizar, adquirir y permitir el cálculo de los datos necesarios para la optimización 

del diseño de exoesqueletos. En el punto anterior se ha descrito la herramienta de adquisición 

de datos desarrollada WIMDA, en este apartado se describe la interfaz de visualización en 

línea desarrollada y empleada durante los ensayos de calibración y estudios de movimiento. 

La función buscada fue la de visualizar los datos cinemáticos y cinéticos provenientes de los 

encoders y las suelas sensitivas. Los datos cinemáticos correspondientes a la parte superior 

del cuerpo obtenidos por las unidades inerciales no se incluyeron. El objetivo es emplear esta 

interfaz de visualización como futura herramienta de feedback y control de los actuadores de 

exoesqueletos, es cierto que los datos cinemáticos de la parte superior del cuerpo pueden ser 

empleados como feedback de control pero no son indispensables en el control de los 

actuadores.  

Esta herramienta de software se desarrolló para comunicar el software de adquisición 

de datos Arduino® con Matlab® (Mathworks Inc., Massachusetts, Estados Unidos), dos 

códigos separados realizan la visualización en línea  de los datos registrados por los encoders 

y las suelas sensitivas. Cada sub-sistema de adquisición de datos dispone de sus códigos 

independientes. 

4.3.1  Interfaz de visualización de los datos cinemáticos de la parte 

inferior del cuerpo 

La interfaz desarrollada obtiene los datos adquiridos a través de la comunicación por puerto 

serie (serial monitor), el cual transfiere los datos adquiridos por la placa de desarrollo 

Arduino® Mega 2560. La definición de las variables a representar se basa en el código 

FinalTx.ino. Los valores elegidos durante los ensayos fueron, la posición y velocidad angular 

de las exo-articulaciones (Fig. 4.48). La implementación de los valores de la aceleración 

sobre el código existente es trivial, sin embargo se decidió limitar la representación de los 

valores de la posición para maximizar la utilidad visual de la interfaz, evitando confusiones 

durante la observación de las gráficas. La frecuencia de lectura que emplea el código del 

sistema de adquisición de datos es de 100Hz. Sin embargo la frecuencia de representación 
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gráfica en línea provoca un retraso durante el funcionamiento a la hora de crear las gráficas, 

disminuyendo la frecuencia de visualización a 20Hz.   

El tiempo de visualización es modificable acorde a la aplicación de la interfaz, en esta 

investigación se utilizó como herramienta de feedback para verificar que los sistemas 

funcionaban correctamente, previo al inicio de las pruebas. Antes de comenzar con la 

representación gráfica de los valores, se eliminan las primeras líneas de datos recibidas, para 

evitar los valores corruptos almacenados en la placa de desarrollo presente durante la 

conexión/desconexión de otros ensayos. El código representa de una manera sencilla una 

herramienta de visualización que puede ser adaptada a las necesidades de cada investigación 

(Tabla 4.17). No es necesario un post-procesado de los datos, sino que permite una 

visualización directa de los valores obtenidos por los encoders del exoesqueleto, debido a la 

adquisición de datos en el espacio articulado, eliminando la necesidad de conversión del 

espacio cartesiano.  

Complementariamente se desarrolló otro código para la representación y 

almacenamiento de los datos obtenidos en los ensayos. En este caso los datos obtenidos por 

el sistema de adquisición de datos, se almacenan en el espacio de trabajo de Matlab®, que 

clasifica y etiqueta los valores acorde a la notación que se explicará en el apartado 4.3.4 

(Modelo para el estudio de movimiento y su posterior uso en los cálculos de dinámica 

inversa). Al finalizar el test, los resultados se representan en sendas gráficas para una 

	
 

Figura 4.48. Interfaz de visualización en línea de los datos cinemáticos de las extremidades inferiores. 
Valores obtenidos durante las pruebas de calibración experimentales del ciclo de la marcha.	
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validación visual instantánea de posibles errores en el fallo de los sistemas o anomalías 

causadas por el sujeto. La duración del ensayo se registra en el código por un contador. El 

empleo de este código permite la obtención, guardado y representación post ensayo de los 

datos a una frecuencia de 100Hz. 

 

 
Tabla 4.17. Código de adquisición y visualización en línea de los datos cinemáticos desarrollado en el 

software Matlab® 
 

 

 

 

 

 

%% Eliminación de los primeros valores corruptos 
for i = 1:5 
    garbage = fscanf(myObj); 
end 
%% Visualización de gráficos en línea 
tic 
ENCODERDATA = zeros(nData,1); i = 1; 
while toc < 10  
    NewData = fscanf(myObj,formatSpec); 
    if (length(NewData) == nData) 
        ENCODERDATA = [ENCODERDATA NewData]; 
        newI = i+1; 
        Time = ENCODERDATA(1,[i newI]); 
        drawnow; 
        subplot(2,2,1); 
        plot(Time,ENCODERDATA(2,[i newI]),'r');  
        plot(Time,ENCODERDATA(5,[i newI]),'b'); 
        plot(Time,ENCODERDATA(8,[i newI]),'g'); 
        hold on; 
        subplot(2,2,2); 
        plot(Time,ENCODERDATA(11,[i newI]),'r');  
        plot(Time,ENCODERDATA(14,[i newI]),'b'); 
        plot(Time,ENCODERDATA(17,[i newI]),'g'); 
        hold on; 
        subplot(2,2,3); 
        plot(Time,ENCODERDATA(3,[i newI]),'r');  
        plot(Time,ENCODERDATA(6,[i newI]),'b'); 
        plot(Time,ENCODERDATA(9,[i newI]),'g'); 
        hold on; 
        subplot(2,2,4); 
        plot(Time,ENCODERDATA(12,[i newI]),'r');  
        plot(Time,ENCODERDATA(15,[i newI]),'b'); 
        plot(Time,ENCODERDATA(18,[i newI]),'g'); 
        hold on; 
        i = newI; 
    end 
    flushoutput(myObj); 
end 
…	
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4.3.2  Interfaz de visualización de la fuerza de contacto y COP 

La suela sensitiva dispone a su vez de un código de visualización en línea, del mismo modo 

que el empleado en los encoders. Con esta herramienta se buscó una representación visual de 

las fases de contacto durante el ciclo de la marcha. La interfaz se compone de cuatro gráficos 

de representación simultánea como los que se muestran en la figura 4.48. En los laterales se 

sitúan las suelas sensitivas izquierda y derecha analizadas, cada una con el mapa de sensores 

que la componen. Sobre la suela sensitiva se muestra el centro de presión (COP) instantáneo 

durante el contacto, de tal forma que se visualiza la trayectoria del centro de presiones 

durante el ciclo de marcha. En la parte central se representan las gráficas de la componente 

vertical de la fuerza total de contacto de lectura para ambas suelas sensitivas síncronamente.  

En esta investigación se compararon los valores de la fuerza total obtenida por 12 

sensores frente a 9 sensores como se ha explicado en apartados anteriores. Los valores de 

lectura visualizados se obtienen a través de la comunicación por puerto en serie de la placa 

desarrolladora que ejecuta el código de lectura, con la aplicación de los métodos de 

corrección. La modificación de las variables a visualizar no supone una dificultad, 

pudiéndose añadir el resto de valores obtenidos por el código de la placa desarrolladora 

incluyendo la lectura de las columnas de datos correspondientes (Tabla 4.17). Permitiendo la 

comparación en línea de los resultados de ambos métodos de corrección, tanto acorde a la 

trayectoria del centro de presiones como sobre la fuerza total de contacto. Durante los 

ensayos de calibración y pruebas se empleó la herramienta de visualización con el objetivo de 

comprobar el correcto funcionamiento de los sensores que componen el sub-sistema de 

adquisición, observaciones sobre la distribución del peso durante la fase de contacto en 

diferentes usuarios y comprobaciones rápidas sobre la efectividad de la aplicación de los 

métodos de corrección desarrollados. En la figura 4.49 se pueden observar las deficiencias en 

la fuerza total de lectura y la necesidad de la aplicación de los coeficientes de corrección. 

Además se observa el desfase presente durante el ciclo de la marcha entre la suela derecha e 

izquierda. Permitiendo detectar discontinuidades durante el contacto y cambios de fase 

durante la marcha. La frecuencia de lectura que emplea el código del sistema de adquisición 

de datos es de 100Hz.  
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El empleo de las herramientas de visualización tiene dos funciones, una de validación 

durante la fase de calibración y las pruebas experimentales, y otra como herramienta 

evolutiva en el desarrollo de software de control de actuadores. Complementariamente tiene 

una tercera aplicación, como visualizador para el paciente durante terapias de rehabilitación; 

permitiendo instruir al paciente a realizar determinados ejercicios. 

	
	
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
	

 
 
 
Figura 4.49. Interfaz de visualización en línea de los de la fuerza de contacto y el centro de presiones 
(COP) en ambos pies. Valores obtenidos durante las pruebas de calibración experimentales del ciclo 

de la marcha.	
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4.3.3  Modelo para el análisis y simulación del movimiento humano 

La obtención de los datos cinemáticos y cinéticos que definen el movimiento humano durante 

la marcha tiene aplicaciones de estudio directas, las cuales permiten elaborar diagnósticos en 

pacientes, validar la cinemática en el diseño de wearable robots o como herramientas de 

retroalimentación en el control de exoesqueletos entre otras. Para la consecución del diseño 

de un exoesqueleto de asistencia al movimiento, es necesario determinar las especificaciones 

de los actuadores. Esto implica la necesidad de determinar el cálculo del par originado 

alrededor de cada articulación durante el movimiento humano, no solo durante el ciclo de la 

marcha; sino también durante otros movimientos comunes que implican el movimiento de las 

piernas como sentarse o subir y bajar escaleras.  

La determinación de los pares necesarios que originan el movimiento cinemático del 

cuerpo humano se puede realizar a través de diferentes estrategias a la hora de resolver las 

ecuaciones del movimiento. Dependiendo de los datos disponibles para la resolución de las 

ecuaciones del movimiento en el sistema de multi-cuerpos que representa el cuerpo humano, 

existen dos métodos de resolución, el método de dinámica inversa (inverse dynamics) y el 

método de dinámica futura (forward dynamics) [158, 243]. En el primer método se 

determinan las fuerzas que originan el movimiento a través de la cinemática resultante. En el 

segundo las fuerzas determinan la cinemática del movimiento. La obtención de las fuerzas 

causantes del movimiento humano es una tarea difícil de acometer en, ya que requiere leer las 

fuerzas ejercidas por los músculos. Existen estudios en los cuales se han empleado sensores 

de electromiografía EMG, capaces de detectar las señales eléctricas superficiales causadas 

por la activación de los músculos, como herramienta para la determinación de la intención de 

movimiento y el control de los actuadores en exoesqueletos de asistencia al movimiento [167, 

168]. Sin embargo ninguno de estos métodos permite una determinación de las fuerzas que 

origina el movimiento en el cuerpo debido a la complejidad del sistema muscular, 

complejidad del proceso de calibración, influencia de efectos como la fatiga, el ruido y 

retraso de la señal. El método de forward dynamics, se emplea en aplicaciones de robótica 

donde es posible conocer las fuerzas que originan el movimiento. 
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En esta investigación se ha aplicado el método de dinámica inversa, el cual requiere 

del conocimiento de la cinemática del cuerpo y las fuerzas externas que actúan sobre el 

mecanismo, en este caso el sujeto de estudio durante el movimiento. Razón por la cual es 

necesario el empleo de sistemas de medida y adquisición de datos cinemáticos y cinéticos 

como WIMDA. La figura 4.50 muestra un esquema de la aplicación del método de dinámica 

inversa.  

 Durante esta investigación, y fuera de su alcance pero complementariamente, 

comencé el desarrollo de una herramienta de software en colaboración con el Laboratorio de 

Dinámica Aplicada y Optimización (ADOL) de Tandon School of Engineering, NYU, New 

York, Estados Unidos, basada en modelos de cálculo numérico empleados en investigaciones 

previas, con aplicaciones relacionadas con la determinación del efecto de la posición del 

centro de masa en la estabilidad del cuerpo humano, durante las fases estáticas y dinámicas 

que ocurren en el movimiento [240, 244, 245], como herramienta de software de simulación 

y cálculo en estudios de movimientos. En el momento de finalización de la redacción de esta 

tesis, el código, que utiliza un lenguaje C++, se encuentra en la fase final de desarrollo, el 

cual soluciona las ecuaciones del movimiento, empleando como datos de entrada, los datos 

adquiridos por el dispositivo WIMDA durante las pruebas experimentales realizadas sobre el 

    
 

Figura 4.50. Modelo de cuerpo completo multi-cuerpo Santos en la pose inicial y el eje de coordenadas 
global. 
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sujeto 1. La validación dinámica y el desarrollo del código de cálculo no entran en el alcance 

de esta investigación. Para alimentar la entrada de datos empleados en el cálculo de los pares 

resultantes en cada articulación, es necesario el empleo de un modelo que represente el 

sistema del cuerpo humano en notación matemática. Para ello se empleó un sistema multi-

cuerpo compuesto por segmentos parametrizados que representan de la anatomía del sujeto 

de estudio. En este apartado 4.3.4 se describen las características del modelo desarrollado, la 

denominación de parámetros y la convención de signos empleados en la alimentación del 

modelo matemático para la solución de las ecuaciones del movimiento. 

4.3.4  Modelo multi-cuerpo humano + exoesqueleto 

4.3.4.1  Modelo biomecánico  

El modelo multi-cuerpo humano desarrollado es un ejemplo típico de un mecanismo con 

estructura de árbol. Basado en un modelo humano del cuerpo completo con 55 GDL Santos 

[6] (Fig. 4.51). El modelo reducido desarrollado para esta investigación posee 40 GDL, seis 

de los cuales pertenecen a los GDL del sistema multi-cuerpo respecto al origen del sistema de 

coordenadas globales. El resto de GDL son los que delimitan la libertad de movimiento de 

los cuerpos (brazos, piernas, torso, cabeza y manos). En la pelvis se sitúa el segmento de 

referencia del sistema multi-cuerpo que conecta con el sistema de coordenadas global. La 

configuración de la cadena cinemática de cuerpos del sistema se representa en notación 

Denavit-Hartenberg (DH) [246]. Los GDL del sistema multi-cuerpo que componen el modelo 

se representan mediante una estructura de árbol del mecanismo, tal y como se puede observar 

en la figura 4.52. Está subdividido en ramas correspondientes a partes del cuerpo humano 

(cuello, brazos, torso y piernas) diferenciadas mediante colores. Cada punto representa un 

GDL (q1, q2, q3,…) perteneciente a los GDL que posee cada articulación de unión entre 

cuerpos del sistema, las distancias (L1, L2, L3,…) que conectan las diferentes agrupaciones 

de GDL representan las longitudes anatómicas equivalentes a cada parte del cuerpo. En la 

tabla 4.14 se muestran las longitudes correspondientes para el sujeto 1, notaciones  y 

referencias para la obtención en el sujeto de estudio correspondiente (Fig. 4.53). Cada rama 

se denomina con un número identificativo, empezando por la rama del sistema global (rama  

0), su número de pariente al que está conectado previamente en el orden de la cadena 

cinemática y el número de transformadas necesarias en cada rama correspondientes a cada 

GDL.  
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Figura 4.51. Modelo de cuerpo completo multi-cuerpo Santos en la pose inicial y el eje de coordenadas 
global [6]. 

	

	
Figura 4.52. Árbol cinemático del modelo multi-cuerpo representativo del cuerpo humano. Ramas en 

las que se subdivide y los correspondientes GDL y transformadas por cada rama. 
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Distancias	anatómicas	de	la	zona	superior	(mm)	 Designación	en	el	
árbol	cinemático	

SUJETO	1								
(mm)	

Distancia	de	la	cadera	a	la	vértebra	lumbar	L5	 HL	 L1	 90		
Altura	del	torso	(Entre	hombros	y	vértebra	lumbar	

L5)	 TOL	 L2	
448		(538-

HL)	
Anchura	del	torso	(Entre	hombro	izquierdo	y	

derecho)	 TOW	 L3(D	)	+	L7(I)	 357		

Longitud	del	brazo	(Del	codo	al	hombro)	 UAL	 L4(D)	/	L8(I)	 303	
Longitud	del	antebrazo	(Del	codo	a	la	muñeca)	 FAL	 L5(D)	/	L9(I)	 253	

Longitud	de	la	mano	 HD	 L6(D)	/	L10(I)	 	185	
Altura	del	cuello	hasta	la	línea	de	los	hombros	 NH	 L11	 	160	

Altura	de	la	cabeza	 HE	 L12	 216	
Anchura	de	la	mano	 HA	 - 100	

		 		   		
Diámetro	del	brazo	en	la	zona	del	hombro		 UD1	 - 100	

Diámetro	en	la	zona	del	codo	(brazo)	 UD2	 - 75	
Diámetro	en	la	zona	del	codo	(antebrazo)	 FA1	 - 75	

Diámetro	de	la	muñeca	 FA2	 - 50	
	 	  	
	 	  	

Distancias	anatómicas	de	la	zona	inferior	(mm)	 	 	
Anchura	de	la	cadera	(Distancia	entre	ambas	piernas)	 HW	 L13(R)	+	L18(L)	 298	

Longitud	del	muslo	(De	la	cadera	a	la	rodilla)	 TL	 L14(R)	/	L19(L)	 425	
Longitud	de	la	canilla	(De	la	rodilla	al	tobillo)	 SL	 L15(R)	/	L20(L)	 400	

Longitud	de	la	planta	del	pie	 FL	 AH+L16senθ+L17	 262	
Distancia	del	tobillo	al	talón	 AH	 -	 60	

Altura	del	pie	(De	la	planta	al	tobillo)	 FH	 L23	 68	
Longitud	media	de	la	falanges	distales	a	proximales	 TT	 L17(R)	/	L22(L)	 77	

Anchura	del	pie/calzado	 FW	 -	 101	
Distancia	del	tobillo	a	la	falange	proximal	 FA	 L16	(D)	/	L21	(I)	 135		

	 	 	 	
Peso	del	sujeto	(kg)	 SW	 -	 65kg	

	 	 	 	
Diámetro	mayor	del	muslo	 TD1	 -	 176	
Diámetro	menor	del	muslo	 TD2	 -	 114	

Diámetro	mayor	de	la	canilla	 SD1	 -	 114	
Diámetro	menor	de	la	canilla	 SD2	 -	 69	

Distancia	Sagital	entre	el	exoesqueleto	y	la	cadera	HOFF	 -	 90	
Distancia	Sagital	entre	el	exoesqueleto	y	la	rodilla	 KOFF	 -	 70	
Distancia	Sagital	entre	el	exoesqueleto	y	el	tobillo	AOFF	 -	 57.5	

	 	 	 	

Tabla 4.18. Distancias anatómicas y la designación empleada en el código correspondiente a la 

numeración definida en el árbol cinemático. 
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  Las distancias anatómicas se obtuvieron para el sujeto 1 mediante medidas directas 

empleando referencias anatómicas correspondientes a las articulaciones definidas por el 

modelo, utilizando como referencia el modelo Santos [6]. El empleo de tablas y plantillas 

paramétricas facilita la modificación del modelo de estudio en función del sujeto de estudio, 

en el cálculo de las ecuaciones del movimiento. Para el cálculo de la distancia entre la línea 

que une las articulaciones de la cadera y el comienzo de la zona lumbar (HL en la figura 4.53 

y Tabla 4.18), se empleó el valor obtenido mediante el software de análisis de movimiento 

Visual 3D (C-Motion, Germantown, USA), aplicando un ratio de conversión en función de la 

altura del sujeto. En el esquema de árbol anterior, se muestra de forma simplificada la 

distribución de los GDL del modelo y su correlación de las diferentes partes del sistema 

multi-cuerpo con el cuerpo humano. 

                             
 

 
Figura 4.53.  Representación alámbrica del modelo con los sistemas de referencia empleados en la 

definición de los GDL, distancias y masas de los cuerpos que conforman el modelo humano + 
exoesqueleto. 
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Sin embargo es necesaria una representación más detallada del modelo que incluya la 

posición y orientación de los sistemas de referencia correspondientes a cada GDL, de tal 

manera que cada rotación es representada por un eje Z, así como la distribución de la masa de 

los cuerpos para ser capaces de computar la posición de la cadena cinemática durante el 

estudio de movimiento. Para ello se emplea la figura 4.54 que representa el modelo alámbrico 

multi-cuerpo con las distancias, sistemas de referencia y masas correspondientes a cada 

segmento. En ella se muestra la pose estática de inicio del modelo. La notación emplea la 

numeración de las ramas y transformadas definidas previamente para la designación de cada 

sistema de referencia.  En la creación del modelo que representa a la parte del pie, este se 

dividió en dos segmentos, en la zona de unión con los huesos metatarsianos, dotando de un 

elemento más a la cadena cinemática, la definición de los parámetros del modelo se detallan 

en la figura 4.55.  Esto dota de mayor precisión al modelo en la aplicación de la fuerza de 

contacto durante las diferentes fases. Como se ha comentado anteriormente, la configuración 

de la cadena cinemática emplea la notación Denavit-Hartenberg (DH) con la que se 

representa en notación matricial algebraica la cinemática de los cuerpos o segmentos que 

componen el mecanismo. 

 
 

Figura 4.54.  Representación detallada de los sistemas de referencia y longitudes empleadas en el 
modelo de los pies izquierdo y derecho para la pose de inicialización (determinación del ángulo θ)	

LADO	IZQUIERDO	LADO	DERECHO	
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 La definición de las transformaciones que definen la posición y orientación de cada 

segmento con respecto a la articulación previa en la cadena cinemática, se realiza mediante el 

empleo de cuatro parámetros (θi,	 di,	 ai	 y	 αi). La tabla 4.19 muestra como ejemplo los 

parámetros empleados para la rama del árbol correspondiente a la pierna izquierda. Para cada 

rama se describe el número de transformadas totales en la rama, la rama padre y las ramas 

hijas. Con estos datos se puede realizar el cálculo de las poses del cuerpo a través de la 

cadena cinemática empleando los datos cinemáticos obtenidos mediante el sistema WIMDA, 

añadiendo los valores de lectura sobre las articulaciones, denominados por qi (posición 

angular), sobre el parámetro θi en las tablas DH empleando la notación definida en la 

estructura de árbol (Fig. 4.55). Estos parámetros DH definen la cadena cinemática en la pose 

de inicio. La obtención de las distancias y ángulos que definen los parámetros de la tabla DH 

en la pose de inicio, se obtienen de la figura 4.54, en combinación con la figura 4.55 para la 

pose de inicio. El parámetro θi es el ángulo alrededor del eje Z entre los ejes X del grado de 

libertad analizado y el anterior en la cadena cinemática, expresado en radianes.  La distancia 

di es el offset a lo largo del eje Z previo entre él a lo largo del eje ortogonal común. El 

parámetro ai corresponde al radio de giro del segmento respecto al eje Z. Por último αi	

expresado en radianes,	representa el ángulo entre ejes Z alrededor del eje ortogonal común 

entre el sistema de referencia actual y el previo. 

θi	 di	 ai	 αi	(rad)	
1,5708	 -	 L18	 -1,5708	
-1,5708	 -	 -	 -1,5708	
-1,5708	 -	 -	 1,5708	

0	 L19	 -	 -1,5708	
1,5708	 -	 -L20	 1,5708	

0	 -	 -	 -1,5708	
2,0917	 -	 L21	 0	
-0,5271	 -	 L22	 0	

                    Tabla 4.19. Parámetros Denavit-Hartenberg para la pierna izquierda 

                       
 

Figura 4.55.  Convención de signos y notación empleada en los datos cinemáticos de la pierna derecha 
obtenidos por el sistema WIMDA	
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La aplicación de los valores cinemáticos obtenidos por el sistema WIMDA sobre el 

modelo multi-cuerpo, a través de las ecuaciones de movimiento, mediante el empleo de los 

parámetros DH, implica la necesidad de determinar una convención del signo de giro y la 

definición del sistema de referencia correspondiente al GDL de giro referente al sistema 

multi-cuerpo de la (Fig. 4.55). Para ello se emplean figuras representativas que determinan a 

través de una plantilla la convención de signos, unidades de las variables, la denominación de 

las variables de entrada y el formato en el que se proporcionan al código maestro. En la 

figura 4.56 se muestra el ejemplo de la convención de signos empleada para la pierna derecha 

y el formato de datos proporcionado por el sistema WIMDA así como la convención de 

signos correspondientes al modelo multi-cuerpo originados por la notación definida en los 

sistemas de referencia (Fig. 4.57). Es muy importante disponer de estas dos notaciones para 

evitar problemas con la aplicación de los signos en la resolución de las ecuaciones de 

movimiento. Los datos obtenidos se almacenan en una hoja de datos o archivo en formato 

”.xls”  o “.txt”  para cada ensayo. En la tabla 4.20 se muestra un ejemplo del formato y 

unidades empleado para los datos cinemáticos de la pierna derecha. El empleo de la posición 

angular de cada articulación se realiza a través de los parámetros DH definidos anteriormente 

para la determinación de la posición de los cuerpos en el modelo a través de la cadena 

cinemática. 

		 Matriz	ix4		 		 		 RH	

		

Contador	de	
tiempo	(s)	

Ángulo	
(°)	

Velocidad	
angular	
(°/s)	

Aceleración	
(°/s2)	 		

		

Contador	de	
tiempo	(s)	 RHA	 RHV	 RHC	

t0	 …	 …	 …	 …	 		 t0	 …	 …	 …	 …	
t1	 …	 …	 …	 …	 		 t1	 …	 …	 …	 …	
t2	 …	 …	 …	 …	 		 t2	 …	 …	 …	 …	
ti	 …	 …	 …	 …	 		 ti	 …	 …	 …	 …	

Tabla 4.20. Formato y unidades de los datos cinemáticos proporcionados por la exo-cadera derecha del 
sistema WIMDA para la parte inferior del cuerpo	

 

Respecto a los datos cinemáticos correspondientes a la parte superior del cuerpo, 

también se empleó una plantilla de trabajo que define la denominación, unidades y 

convención de las variables que alimentan al modelo matemático del sistema multi-cuerpo. 

La figura 4.58 muestra la posición de los sensores de movimiento sobre el cuerpo humano y 

la orientación de los ejes de cada uno de ellos. Se incluye a su vez la convención de signos y 

variables proporcionadas. Sin embargo, la aplicación de los datos obtenidos por el sistema de 



                                                     C.4  -  METODOLOGÍA Y PROTOTIPO                                                  157                

	

	

adquisición de datos de la parte superior del cuerpo plantea la necesidad de crear un código 

que procese las orientaciones y aceleraciones convirtiendo la cinemática obtenida en el 

espacio cartesiano  al espacio articulado. Este código representa la orientación global de la 

parte superior del sistema multi-cuerpo, la cual se emplea como dato de entrada en la 

ejecución del código para la resolución de las ecuaciones de movimiento. 

 
     

Figura 4.56.  Convención de signos y notación empleada en los datos cinemáticos de la pierna derecha 
en el modelo multi-cuerpo desarrollado	
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Figura 4.57.  Convención de signos y notación empleada en los datos cinemáticos de la pierna derecha 
en el modelo multi-cuerpo desarrollado	
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Figura 4.58.  Convención de signos y notación empleada en los datos cinemáticos la zona superior del 
cuerpo obtenidos por WIMDA. Posición anatómica de los sensores en el cuerpo y orientación de los 

ejes de referencia. 	
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		 Matriz	ix4		 		 		 RUA	

		

Contador	de	
tiempo	(s)	

YAW	-	Z	
(°)	

PITCH	-	Y	
(°)	

ROLL	-	X	
(°)	 		

		

Contador	de	
tiempo	(s)	 RUAY	RUAP	RUAR	

t0	 …	 …	 …	 …	 		 t0	 …	 …	 …	 …	
t1	 …	 …	 …	 …	 		 t1	 …	 …	 …	 …	
t2	 …	 …	 …	 …	 		 t2	 …	 …	 …	 …	
ti	 …	 …	 …	 …	 		 ti	 …	 …	 …	 …	

Tabla 4.21. Formato y unidades de los datos cinemáticos proporcionados por el sensor de movimiento 
del sistema WIMDA colocado en el brazo derecho.	

 

Por último, los datos cinéticos correspondientes a la fuerza de contacto durante el 

movimiento y obtenidos a través de las suelas sensitivas, requieren de su correspondiente 

plantilla de notación, unidades y convención de signos. En la figura 4.59 y la tabla 4.22 se 

describen las variables proporcionadas por ambas suelas al modelo matemático para la 

solución de las ecuaciones de movimiento así como la dirección de los ejes del sistema de 

referencia empleados sobre el que se calcula el centro de presiones COP y determina la 

aplicación de la fuerza de contacto resultante. Como se ha visto previamente, la resolución de 

la cadena cinemática se referencia sobre un sistema de referencia global o absoluto, en el 

caso de la aplicación de la fuerza de contacto, el COP dispondrá de un sistema de referencia 

local en cada suela sensitiva como el que se indica en la figura 4.59, el cual se sitúa en la 

parte posterior del talón, siendo el plano XZ coincidente con la superficie de la suela 

sensitiva. Sin embargo es necesaria la creación de un sistema de referencia global sobre el 

que situar las fuerzas de contacto durante el estudio de movimiento. Para ello se implementó 

una ecuación matricial que referencia el sistema local de las suelas sensitivas con respecto al 

sistema global de referencia del modelo multi-cuerpo. Se instalaron dos sensores de 

movimiento, uno sobre cada pie con el fin de facilitar la determinación del punto de 

aplicación de la fuerza de contacto en la transformación de los sistemas de referencia locales 

de la suela sensitiva al sistema local del modelo multi-cuerpo, a través de la orientación 

proporcionada del pie con respecto al suelo definidas por las variables RFO y LFO (Fig. 

4.58). La conversión entre el sistema de referencia local sobre el que se especifica el COP de 

las suelas sensitivas y el sistema de referencia del modelo, viene de la necesidad de disponer 

de los datos respecto al sistema de la articulación que corresponda, sobre la que asignar el 

movimiento cinemático en el espacio articulado. Para ello se modeló el pie como un cuerpo 

bi-segmento dividido por una articulación que divide el pie en dos partes, por la zona 

metatarsal en el modelo multi-cuerpo.  
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		 Matriz	ix5		 		 		 LFOOT	

		

Contador	
de	tiempo	

(s)	

Fuerza	
Vertical	
Total	
(N)	

X	COP	
(mm)	

Y	COP	
(mm)	

Indicador	
de	fase	
(0-4)	

		

		

Contador	
de	tiempo	

(s)	
LFORC	 LXCOP	 LYCOP	 LPHAS	

t0	 …	 …	 …	 …	 …	 		 t0	 …	 …	 …	 …	 …	
t1	 …	 …	 …	 …	 …	 		 t1	 …	 …	 …	 …	 …	
t2	 …	 …	 …	 …	 …	 		 t2	 …	 …	 …	 …	 …	
ti	 …	 …	 …	 …	 …	 		 ti	 …	 …	 …	 …	 …	

Tabla 4.22. Formato y unidades de los datos cinéticos proporcionados por las suelas sensitivas del sistema 
WIMDA. 

 

La suela sensitiva por tanto adquiere datos sobre la fuerza de contacto y la posición 

del centro de presiones (COP) con respecto a un sistema de referencia local definido para 

cada suela sensitiva, correspondiente con el talón del pie (Fig. 4.59). Sin embargo, el modelo 

biomecánico de segmentos representado en la figura 4.54 no incluye un sistema de referencia 

                                    
Figura 4.59.  Convención de signos y notación empleada en los datos cinéticos del contacto con el suelo 

obtenidos por WIMDA.	
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en el talón. Esto es debido a que lo sistemas de referencia que determinan el modelo se sitúan 

en las articulaciones. Para solventar esta problemática, se crearon matrices de 

rotación/traslación para poder alimentar al modelo con los datos adquiridos por las suelas 

sensitivas. 

Las conversiones entre sistema de referencia local de la suela sensitiva, denominado 

sistema de referencia del talón C, el sistema global 0 y el sistema correspondiente a la 

articulación de la zona metatarsal T, quedan definidas por la ecuación 4.8 y las 

correspondientes matrices de rotación (Ecuación 9, 10, 11 y 12). La figura 4.60 muestra los 

sistemas de referencia representados sobre una suela sensitiva. El ángulo α representa la 

inclinación del pie con respecto al plano XZ y γ representa la rotación del pie sobre el suelo 

en el plano sagital YZ. Estos valores se obtienen a través de los sensores de movimiento 

inercial RFO y LFO colocados en ambos pies. Los puntos  y son los puntos de 

inicialización definidos en el pie para el cálculo de la cinemática del modelo. Estos puntos se 

determinan para el cálculo de las poses del cuerpo humano a través de la cadena cinemática 

de árbol definida anteriormente. En el lado derecho de la figura  4.58 se muestran los puntos 

inicialización correspondientes al cuerpo.   

 

  	(Ec.	4.8)	   
 
 

Empleando los puntos de inicialización sobre el pie derecho e izquierdo respectivamente: 
 

 
  

 
 

 
 

    	(Ec.	4.9)	   

 
 

 
T RC = T RF

F RC 	(Ec.	4.10)	   
 

 

  

T RF =
0 −sinη cosη
0 −cosη −sinη
1 0 0

⎡

⎣

⎢
⎢
⎢
⎢

⎤

⎦

⎥
⎥
⎥
⎥

    	(Ec.	4.11)	  ;  

  

F RC =
1 0 0
0 cosα −sinα
0 sinα cosα

⎡

⎣

⎢
⎢
⎢

⎤

⎦

⎥
⎥
⎥

 (Ec.	4.12)	  	
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Para la conversión del sistema de referencia de la suela sensitiva C, referenciado 

respecto al talón con respecto al sistema de referencia del modelo localizado en la unión 

metatarsal T (Sistema de referencia 5,7), se introdujo un sistema de referencia intermedio 

denominado F (Figura 4.60). Para ello se emplea la ecuación 4.10 y las matrices de rotación 

4.11 y 4.12. 

 

4.3.4.2  Dinámica del modelo matemático  

Para la solución de las ecuaciones del movimiento, es necesario conocer la distribución de las 

masas que componen el sistema multi-cuerpo. No solo la distribución sobre las diferentes 

partes del cuerpo sino también la del exoesqueleto. A pesar de que durante esta investigación 

el exoesqueleto fabricado y empleado en las pruebas no dispone de actuación, el mismo tiene 

un efecto sobre el movimiento debido a la cinemática y peso de sus componentes. Una de las 

ventajas que presenta este modelo es la de poder adaptar el código a las propiedades del 

exoesqueleto en la fase funcional 2 (asistencia al movimiento), simulando la influencia de la 

masa adicional situada a una distancia del cuerpo que presenta el empleo de motores, así 

como efectuar simulaciones de asistencia motriz o su empleo como herramienta de retro-

alimentación y control en exoesqueletos. El modelo descrito en el apartado anterior 

representa el cuerpo humano; con el fin de simplificar la creación de un modelo matemático 

       

 
 

Figura 4.60.  Representación del los sistemas de referencia empleados en la suela sensitiva. Ángulos y 
condiciones impuestas en la conversión de los sistemas C (suela sensitiva) y T (modelo unión metatarsal). 

En la zona derecha, los puntos de inicialización del código referentes a la pose del modelo.	
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para la solución de las ecuaciones de movimiento, se ha considerado el exoesqueleto como 

una fusión perfecta entra las piernas y el exoesqueleto, descartando las diferencias producidas 

por los efectos físicos de la interfaz Humano-Robot.  

No obstante, las propiedades dinámicas referentes a los momentos de inercia, se 

calcularon teniendo en cuenta la distancia de separación en el plano sagital con respecto a la 

pierna, obteniendo los valores con respecto a los sistemas de referencia definidos para el 

modelo. Utilizando el offset presente entre el exoesqueleto y los sistemas de referencia 

correspondientes al modelo del cuerpo humano (Fig. 4.61).  

La distribución de las masas representadas como masas puntuales pertenecientes al 

exoesqueleto se consideran como coincidentes al ser humano a lo largo del plano frontal. 

Tratándose por tanto de un modelo humano + exoesqueleto como el que se muestra en la 

figura 4.62. Se crearon los modelos de humano y exoesqueleto con los sistemas de 

coordenadas coincidentes en el espacio para posteriormente calcular la distribución de masas 

y propiedades inerciales que se emplearán en el cálculo de la dinámica inversa y la 

determinación de los pares originados en las articulaciones. Las propiedades de masa de las 

diferentes partes del cuerpo se obtuvieron introduciendo las medidas anatómicas  en el 

software de análisis de movimiento Visual 3D® (C-Motion, Germantown, USA). Para la 

posición del centro de masas, se introdujeron los valores obtenidos en la herramienta de 

software Solidworks 2017® (Dassault Systemes, France) calculando así la posición del 

centro de masas y los momentos de inercia respecto a los sistemas de referencia del modelo.  

       
 

Figura 4.61.  Convención de signos y notación empleada en los datos cinéticos del contacto con el suelo 
obtenidos por WIMDA.	
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La posición de los centros de masas está influenciada por la geometría que define los 

cuerpos del modelo, para ello se creó un modelo simplificado que representa la anatomía del 

cuerpo humano como el que se muestra en la figura 4.62. Estos datos se agrupan en tablas 

como la tabla 4.23 las cuales se exportarán a documentos “.txt”  empleados por el código 

maestro. En ellas se puede observar lo comentado previamente sobre la distribución de la 

masa del exoesqueleto en el plano frontal con respecto al ser humano, donde se consideran 

coincidentes.  

Como se ha comentado previamente, la implementación de las ecuaciones de 

movimiento y la programación del código de optimización matemática que solucione y 

calcule los momentos en el espacio articulado durante la marcha, está todavía en desarrollo 

en colaboración con el Laboratorio de Dinámica Aplicada y Optimización (ADOL) de la 

Escuela de Ingeniería Tandon en la Universidad de Nueva York con la investigadora Dr. 

Carlotta Mummolo y el profesor Dr. Joo H. Kim. La validación dinámica no forma parte del 

alcance de esta investigación. No obstante el código permite actualmente la validación 

gráfica de la cinemática del modelo humano-exoesqueleto en la pose de inicialización, 

sirviendo como validación inicial de la estructura de segmentos del modelo multi-cuerpo 

(Fig. 4.63). 
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MODELO	MULTI-CUERPO	HUMANO	+	EXOESQUELETO	3D	

 
 

 
 

 

 
 

Figura 4.62.  Representación del modelo multi-cuerpo combinado humano + exoesqueleto en 
Solidworks. El cálculo de la distribución de masas y momentos de inercia se realiza respecto a los 

sistemas de referencia determinados previamente en el modelo multi-cuerpo.	
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Número	de	
segmento	

Longitud	
del	

segmento	
o	offset	(#	
designado	

en	
Link_lengt
h.TXT)	

Masa	 ({#rama
,	#GDL)	

COM	(x,y,z)	
posición	con	
respecto	a						

(#rama,#GDL)	

Momentos	de	
Inercia	respecto	
a	(#rama,#GDL):												

Ixx,	Iyy,	Izz	

Productos	de	
inercia	respecto	
a	(#rama,#GDL):	
Ixy,	Iyz,	Ixz	=	-
Integral(…)		

Pierna	
Izquierda	

(HUMANO	+	
EXO)	

Longitud	del	
segmento:	
L18		 MH+E{6,1}l	

=	0	+	482g	=	482g	 {6,1}	 (91,	-84,	15)	

Ixx	=	3509442	 Ixy	=	-3724896	

L18	=	HW/2	=	
149mm	

Iyy	=	4188098	 Ixz	=	665160	

		 Izz	=	7480640	 Iyz	=	607320	
0	 0	 {6,2}	  		 		
0	 0	 {6,3}	  		 		
Offset:	L19	

MH+E{6,4}	=	
6500g	+	850g	=	
7350g	

{6,4}	 (-1,	242,	12)	

Ixx	=	431503800	 Ixy	=	-1778700	
L19	=	TL	=	
425mm	

Iyy	=	1065750	 Ixz	=	-88200	

		 Izz	=	430452750	 Iyz	=	21344400	
Longitud	del	
segmento:	–	
L20		 MH+E{6,5}	=	

3000g	+	581g	=	
3581g			

{6,5}	 (229,	14,	1)	

Ixx	=	705457	 Ixy	=	114806860	

L20	=	SL	=	
400mm	

Iyy	=	187794802	 Ixz	=	820049	

		 Izz	=	188493097	 Iyz	=	50135	
0	 0	 {6,6}	  		 		
Longitud	del	
segmento:	
L21	

MH+E{5,7}:	
Incluido	zona	
metatarsal	+	
parte	exo	
pie/tobillo	=	570g	
+	105g	+370g	=	
1045g	

{5,7}	 (-37,	-4,	5)	

Ixx	42845	 Ixy	=	154660	

L21	=		FA	=	
135mm	

Iyy	=	1456730	 Ixz	=	-193325	

	
Izz	=	1447325	 Iyz	=	-20900	

Tabla 4.23. Masa de los segmentos, posición del centro de masas y momentos de inercia respecto a los ejes 
definidos en los sistemas de referencia del modelo humano + exoesqueleto.	

                      
 

Figura 4.63.  Representación alámbrica del modelo multi-cuerpo en la pose de inicialización que 
muestra los segmentos y articulaciones del modelo producida por el código.	



CAPÍTULO 5 
RESULTADOS Y DISCUSIÓN 

	
	

5.1.  PROTOCOLO PARA REALIZACIÓN DE PRUEBAS 

Para la ejecución de las pruebas del estudio del movimiento durante la marcha humana, se 

elaboró un protocolo de actuación para facilitar el empleo del sistema WIMDA con el fin de 

obtener datos asegurando que el sujeto de estudio no corra ningún riesgo, reducir el tiempo 

empleado, incrementar la repetitividad en la obtención de datos y reducir los posibles errores 

de medida. Este protocolo no sólo determina los pasos a seguir para la ejecución de cada test, 

sino que además determina las pautas para determinar los requisitos del tipo de sujeto de 

estudio cuyo movimiento se va a analizar. La ejecución de las pruebas se realizó en la 

Tandon School of Engineering, New York University, Departamento de Ingeniería Mecánica 

y Aeroespacial, teniendo lugar en el Applied Dynamics and Optimization Lab (ADOL).  

Debido a que la solicitud para la realización de los ensayos clínicos está pendiente de 

aprobación por parte del Insitutional Review Board (USA), los resultados que se han 

publicado en esta investigación corresponden a un sólo sujeto denominado sujeto 1 y que 

corresponde al autor de esta investigación Iñigo Sanz Peña. La validación del sistema 

desarrollado en esta investigación, frente al sistema tradicional de marcadores reflectores y 

cámaras de tecnología optoelectrónica o infrarrojas es una parte del ensayo clínico orientado 

al análisis del movimiento en tres sujetos, los resultados mostrados en esta investigación 

reflejan lo obtenido directamente por el sistema WIMDA. Los valores característicos de la 

marcha a pesar de mantener una tendencia similar, son exclusivos de cada usuario. Razón por 

la cual se emplean las trayectorias de los valores obtenidos en estudios previos [237, 238] 

como validación comparativa.  
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5.1.1  Características de la prueba de análisis de la marcha 

Previo a la obtención de datos, los sujetos de estudio son familiarizados con las instalaciones, 

con el funcionamiento del sistema WIMDA, con los propósitos del estudio, la motivación y 

el uso de los datos obtenidos. A continuación se enumeran los puntos principales que definen 

las características del análisis realizado del ciclo de la marcha. 

 

§ Previo al inicio de cada test, se observó cada movimiento articulado de forma 

independiente, observando que no existía ninguna incomodidad en el uso de WIMDA 

en ninguna articulación y que los datos cinemáticos registrados no mostraban ninguna 

anomalía mediante el uso de la herramienta de visualización de datos en línea. El 

sistema WIMDA se compone de un exoesqueleto pasivo con los mismos GDL de las 

extremidades inferiores humanas, sensores de movimiento en la parte superior del 

cuerpo adheridos a los brazos y el torso y suelas sensitivas colocadas en el interior del 

calzado. Sin restringir el movimiento. 

§ Para la zona superior del cuerpo, las unidades inerciales IMU se sujetan mediante 

cintas que rodean los brazos y el torso del sujeto alrededor de la zona lumbar y de la 

zona torácica.  

§ Los datos cinéticos se obtienen mediante las suelas sensitivas colocadas en el interior 

del calzado entre la suela interior y el pie. Permitiendo al sujeto caminar con 

comodidad durante la obtención de datos. 

§ Durante la prueba, el sujeto deberá caminar a lo largo de una habitación, de manera 

natural y no forzada durante un total de entre 5 y 10 pasos para después detenerse y 

sentarse en una silla. 

§ La velocidad de la marcha será la elegida como marcha normal por cada usuario.  

§ Existirán periodos de descanso de 1 minuto entre pruebas, el tiempo total de la marcha 

será de aproximadamente 1 minuto en total. Cada prueba incluyendo el protocolo 

inicial de familiarización con el dispositivo y acomodación sobre el usuario, tendrá 

una duración no superior a 30 minutos. Si en algún momento durante la prueba el 

sujeto desea detener la prueba, ésta se interrumpirá inmediatamente. 

5.1.2  Datos obtenidos de los sujetos de estudio 

§ Datos demográficos y biomecánicos (edad, género, altura y peso) de cada sujeto se 

obtendrán previo al inicio de las pruebas. 
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§ Datos cinemáticos y cinéticos durante la marcha. Los siguientes datos serán obtenidos 

y almacenados para el estudio: Posición angular, velocidad angular y aceleración 

angular de cada articulación en el plano sagital. Orientación en el espacio 

tridimensional de la zona superior del cuerpo y fuerza de contacto y distribución de la 

misma sobre la suela del pie.  

 

5.2.  RESULTADOS 

5.2.1  Resultados cinemáticos obtenidos por el exoesqueleto 

Los datos experimentales adquiridos durante las pruebas del ciclo de marcha se procesaron y 

representaron en gráficas clasificadas por las diferentes articulaciones del cuerpo. El primer 

análisis se realizó sobre los datos cinemáticos obtenidos por el exoesqueleto en el plano 

sagital YZ correspondientes a las articulaciones de la zona inferior del cuerpo, cadera, rodilla 

y tobillo de las piernas izquierda y derecha. Los datos experimentales se obtuvieron tras 

realizar un total de 15 ciclos de la marcha, utilizando como referencia la pierna derecha. Cada 

ciclo de la marcha corresponde al periodo de tiempo entre el contacto del talón con el suelo, 

en este caso de la pierna derecha hasta el nuevo contacto del mismo talón, determinando el 

fin del ciclo de la marcha. La velocidad de marcha seleccionada fue la preferida por el sujeto, 

a velocidad normal de entre 1 – 1,2m/s debido a la dificultad de mantener una velocidad 

constante durante todos los ciclos de marcha. Para el procesado y  análisis de los resultados, 

se determinó una duración del ciclo de la marcha de 1,2s. La duración del ciclo de la marcha 

se utilizó como periodo del ciclo para representar de las variables cinemáticas y fuerzas 

obtenidas durante las pruebas, obteniendo el promedio y su desviación.  Se realizó un reajuste 

de la duración del ciclo, para los ciclos más cortos y más largos del ciclo mediante 

interpolación de los resultados. La pose de inicio descrita en la metodología corresponde a 

una posición del sujeto de pie y erguida.  

 En la parte superior de la figura 5.1 se representan los resultados cinemáticos de la 

posición angular de las articulaciones a lo largo del tiempo durante una secuencia de 5 ciclos 

de la marcha. Se puede observar la repetitividad de los resultados durante ciclos consecutivos 

con variaciones observables en la posición angular de la cadera, inferior a 5° durante el tercer 

paso.   
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Figura 5.1.  Datos cinemáticos en el plano sagital YZ de las articulaciones inferiores. En la zona superior, la 
posición angular de las articulaciones inferiores durante varios ciclos de la marcha consecutivos. En la zona 
central, la posición y velocidad angular de las articulaciones inferiores para un ciclo de la marcha, tomando 

como referencia de inicio y fin del ciclo el contacto del talón derecho con el suelo. En la zona inferior, las 
aceleraciones presentes en cada articulación durante un ciclo de la marcha.	
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 En el desfase presente entre la posición angular de la pierna derecha y la izquierda 

también muestra una constante de duración temporal, además de mostrar la simetría de los 

datos cinemáticos para ambas piernas durante el ciclo de marcha. En la zona media e inferior 

de la figura 5.1 están representadas las posiciones, velocidades y aceleraciones angulares de 

ambas piernas para un ciclo de la marcha.  

Los datos experimentales obtenidos se analizaron individualmente para cada una de 

las articulaciones, realizando una comparativa con resultados experimentales de estudios 

previos obtenidos con sistemas de cámaras y marcadores [237, 238] con el fin de realizar una 

validación gráfica del sistema frente a los resultados proporcionados por el principal sistema 

de obtención de datos cinemáticos del movimiento.  

En la figura 5.2 se representa la posición angular promedio y la desviación estándar de 

las articulaciones correspondientes a la pierna derecha en un ciclo de la marcha. Los datos 

comparativos en línea discontinua representan el valor promedio de la posición angular de 

dos sujetos diferentes. El valor promedio de la posición angular de la cadera derecha al inicio 

del ciclo (contacto del talón derecho) fue de +22,69° con una desviación estándar 5,86° 

alcanzando su máximo en el 6% del ciclo, posteriormente el ángulo de flexión disminuye 

pasando a la extensión de la cadera hasta la posición mínima de -3,14° con una desviación 

estándar 2,06° correspondiente al 54% para continuar el ciclo con la flexión hasta el 

punto máximo de +24,17° donde 5,86°. La posición angular de la rodilla tiene su 

mínimo al inicio del ciclo, correspondiente con la máxima extensión de la articulación en el 

instante de contacto del talón con el suelo. Incrementando el ángulo de flexión hasta +55,50° 

en el 73% del ciclo con una desviación estándar 7,51°, extendiendo la rodilla hasta su 

mínimo previo al inicio del siguiente ciclo. La posición del tobillo al inicio del ciclo es la 

coincide con el valor en la posición de inicialización, con un valor de +0.32° y 1,41°, 

experimenta una dorsiflexión máxima en la fase de apoyo de -6,76°, 4,14°, una flexión 

plantar máxima de +11,86° ( 3,96°) al 48% del ciclo de marcha para posteriormente 

llegar a una dorsiflexión máxima de -10,06° al 70% del ciclo de marcha con una desviación 

estándar de 8,69°. 

 

 

 

 



                                                  C.5  -  RESULTADOS Y DISCUSIÓN             173                

	

	

 

Los resultados cinemáticos de la posición angular de las articulaciones de las 

extremidades inferiores, se obtuvieron directamente de la lectura de los encoders del Sistema 

de Adquisición de Datos a una frecuencia de 100Hz. Sin embargo la velocidad y aceleración 

se obtuvieron por derivación de la posición angular, generando una curva de velocidades y 

aceleraciones con errores que derivaron en una señal con ruido, por lo que se utilizaron 

técnicas de interpolación lineal y regresión no lineal para obtener unos resultados continuos.  

				 	
	

	
 

Figura 5.2.  Resultados de la posición angular de las articulaciones inferiores en el plano sagital YZ. Los 
gráficos representan la posición angular promedio y su desviación estándar para un total de quince (15) 
ciclos de la marcha.  En cada gráfico se representa una comparativa con datos cinemáticos de referencia 

obtenidos en investigaciones previas mediante el uso de cámaras y marcadores reflectantes.	
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En la figura 5.3 se muestra una comparativa de las estrategias utilizadas para la 

adecuación de la señal. Se pueden observar los resultados obtenidos por derivación de la 

posición a una frecuencia de 100Hz (RHV_Raw100Hz), la interpolación de los resultados 

derivados de la posición a una frecuencia de 10Hz (RHV_interpolD10Hz) y las curvas de 

regresión no lineal sobre los datos de lectura a 100Hz (Polyfit_Raw100Hz) y sobre los datos 

obtenidos de la interpolación a 10Hz (Polyfit_D10Hz).  

	
 

       
 

Figura 5.3.  Comparativa de los diferentes métodos de adecuación de señal para la 
velocidad y la aceleración angular de la cadera derecha. Empleando interpolación lineal 

y ecuaciones de regresión no lineal sobre los datos de lectura a 10Hz y 100Hz.	
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El empleo de los métodos de aproximación no fue aplicado a los datos cinemáticos de 

posición, porque los resultados de lectura son más precisos y permiten observar pequeños e 

importantes cambios durante el ciclo de la marcha en el análisis del movimiento, además 

como se puede observar en la figura 5.4 la adecuación de la señal mediante los métodos de 

interpolación y regresión no lineal empeora los resultados. Donde RHA_raw100Hz, 

RKA_raw100Hz, RAA_raw100Hz representa las señal de lectura de la posición de las 

articulaciones, RHA_Interpol10Hz, RKA_Interpol10Hz y RAA_Interpol10Hz representan el 

resultado de la interpolación de los datos de lectura, mientras que Polyfit_Raw100Hz es el 

resultado del ajuste por regresión no lineal.  

 
 

                                            
 
Figura 5.4.  Comparativa de los diferentes métodos de adecuación de señal para la posición angular de las 

articulaciones de la zona inferior. Empleando interpolación lineal y ecuaciones de regresión no lineal 
sobre los datos de lectura a 10Hz y 100Hz.	
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De los resultados obtenidos con el empleo de los métodos de interpolación lineal y de 

regresión no lineal se seleccionó el más adecuado. Para la obtención de la velocidad angular 

de las articulaciones de cadera y rodilla, se emplearon técnicas de regresión no lineal, 

mientras que para el tobillo se empleó interpolación, ambos sobre los datos de lectura.  La 

obtención de las aceleraciones se llevó a cabo mediante interpolación de la segunda derivada 

de la posición (previamente interpolada) de lectura (Fig. 5.5 y 5.6). 

 
 

                                             
 
Figura 5.5.  Comparativa de los diferentes métodos de adecuación de señal para la velocidad angular 
de las articulaciones de la zona inferior. Empleando una ecuación no lineal como método de regresión 

sobre los datos de lectura a 10Hz y 100Hz.	
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 La última parte del análisis de los datos cinemáticos de la zona inferior del cuerpo se 

realizó sobre los datos de la velocidad y aceleración angular resultantes después del 

procesado y adecuación de la señal. Utilizando datos de investigaciones previas para realizar 

una comparación gráfica de la lectura con la de otros sujetos durante el ciclo de la marcha 

(Winter 2009) [237].  El valor de la velocidad angular de la cadera derecha al inicio del ciclo 

(contacto del talón derecho) fue de 0°/s experimentando un incremento máximo al 33% del 

ciclo de la marcha alcanzando un valor de -64,3°/s; posteriormente se produjo un aumento de 

la velocidad hasta los 75,1°/s en el 73% del ciclo para posteriormente disminuir hasta  el 

   
 

                                            
 

Figura 5.6.  Comparativa de los diferentes métodos de adecuación de señal para la aceleración 
angular de las articulaciones de la zona inferior. Empleando la interpolación como método de 

adecuación de los datos de lectura a 10Hz y 100Hz.	
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figura .  Comparativa de los diferentes métodos de adecuación de señal para la posición angular de 
las articulaciones de la zona inferior del cuerpo. Empleando interpolación lineal y ecuaciones de 

regresión no lineal sobre los datos de lectura a 10Hz y 100Hz.	
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valor de 3°/s al fin del ciclo y comienzo de una nueva fase de apoyo del pie derecho. En el 

caso de la rodilla, la velocidad al inicio del ciclo comienza a aumentar durante la fase de 

aceptación de la carga hasta un valor de 67,31°/s en el 7% del ciclo, para posteriormente 

disminuir a -28,95°/s al 27%. Correspondiendo con la fase de balanceo inicial, la velocidad 

de la rodilla aumentó hasta el valor máximo de 184,42°/s en el 67% del ciclo, disminuyendo 

la velocidad durante la fase de balanceo intermedio hasta el mínimo de -224,82°/s. 

				 	
																																															

																																											 	
	

Figura 5.7.  Resultados de la velocidad angular de las articulaciones inferiores en el plano sagital YZ. Los 
gráficos representan la velocidad angular correspondiente a un ciclo de la marcha.  En cada gráfico se 

representa una comparativa con datos cinemáticos de una investigación previa.	
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La velocidad angular del tobillo disminuye desde los 74,9°/s al inicio del ciclo hasta -

69,2°/s al 13% del ciclo, incrementando a 84°/s durante el  balanceo inicial (67%), durante el 

balanceo intermedio de la pierna disminuye hasta el mínimo de -107,9°/s continuando con la 

etapa de balanceo final en una velocidad máxima de 142,2°/s para finalizar el ciclo con una 

velocidad de -35,7°/s (Fig. 5.7). 

Los últimos resultados obtenidos sobre la cinemática de la zona inferior del cuerpo 

conciernen a la aceleración angular presente en las articulaciones de la cadera, rodilla y 

tobillo. La cadera mostró una aceleración de 208,8°/s2 al inicio del ciclo, decelerando durante 

la fase de aceptación de la carga hasta alcanzar una desaceleración mínima de -1320°/s2 al 

13% del ciclo de la marcha donde experimenta una aceleración que alcanza su máximo de la 

fase de apoyo en el 20% del ciclo de 624°/s2. Durante la fase de apoyo final la aceleración se 

mantiene constante hasta alcanzar un pico máximo de 1260°/s2 en el 60% del ciclo en el 

punto de inicio de la fase de propulsión, en el resto del ciclo de la marcha la aceleración 

disminuye hasta acabar el ciclo en -43,2°/s2. El perfil de aceleración experimentado por la 

rodilla tiene una similitud con el de la cadera,  alcanzando una desaceleración máxima de -

2088°/s2 al 13% del ciclo. La zona de apoyo resultó en una aceleración mínima y constante 

hasta alcanzar un pico máximo de 2196°/s2 en el comienzo de la fase de propulsión 

correspondiente al 60% del ciclo al igual que el máximo en la cadera pero de menor 

magnitud. Posteriormente se produjo una desaceleración máxima hasta los -1764°/s2 (73%), 

acelerando durante la fase de balanceo hasta un valor en el fin del ciclo de 3312°/s2. Por 

último, la aceleración del tobillo, presentó unas variaciones pequeñas de aceleración durante 

el ciclo con una desaceleración máxima de -2688,6°/s2 al 7% del ciclo durante la fase de 

aceptación de la carga y una aceleración máxima de 5771,4°/s2 al comienzo del ciclo de la 

marcha (Fig. 5.8). La velocidad y aceleración angular en las articulaciones de la pierna 

derecha, procesadas sobre un el ciclo de la marcha están representadas en la figura 5.9, donde 

se acompaña de las fases de apoyo y balanceo representadas en la zona inferior de cada 

gráfico.  
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Figura 5.8.  Resultados de la aceleración angular de las articulaciones inferiores en el plano sagital YZ. Los 

gráficos representan la aceleración angular correspondiente a un ciclo de la marcha.  En cada gráfico se 
representa una comparativa con datos cinemáticos de una investigación previa. 	
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5.2.2  Resultados cinemáticos obtenidos mediante unidades inerciales 

El segundo análisis se realizó sobre los datos obtenidos por los sensores de movimiento 

mediante el empleo de las unidades inerciales (IMU) colocadas en la zona superior del 

cuerpo. Utilizando la posición y orientación descrita en la metodología como pose inicial. Se 

recogieron datos durante diez segundos en la pose de inicialización para definir una posición 

de inicio estable. Los datos experimentales se obtuvieron tras realizar un total de 4 ciclos de 

la marcha, utilizando como referencia el contacto del talón del pie derecho como inicio y fin 

del ciclo de la marcha, al igual que se utilizó en la representación de los datos cinemáticos de 

la zona inferior del cuerpo. Las pruebas experimentales fueron las mismas que las que 

proporcionaron los datos cinemáticos de la zona inferior y los datos cinéticos de la fuerza de 

contacto. Obteniendo los resultados para el cuerpo humano completo (zona inferior, superior 

y fuerza de contacto) de forma sincronizada, manteniendo las mismas características de la 

marcha, procesado,  análisis y representación de los resultados. Se realizó un reajuste de la 

duración del ciclo, para los ciclos más cortos y más largos del ciclo mediante interpolación de 

los resultados. Los datos cinemáticos de la parte superior del cuerpo incluyen la orientación 

de las partes del cuerpo en el espacio tridimensional, a diferencia de los de la zona inferior 

que se corresponden con el plano sagital YZ. No obstante, el interés en la obtención de datos 

del movimiento humano se centra en el plano de actuación de los exoesqueletos para asistir al 

movimiento, es decir el plano sagital. En los resultados se han representado por lo tanto las 

		 		 	
	

Figura 5.9.  Velocidades y aceleraciones angulares de las articulaciones de la pierna derecha 
durante el ciclo de la marcha en el plano sagital YZ.	
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posiciones obtenidas durante el ciclo de la marcha en el plano de interés, el plano sagital YZ 

para cada una de las articulaciones de la zona superior del cuerpo obtenidas por el Sistema de 

Adquisición de Datos. 

La figura 5.10 muestra la posición angular promedio del hombro derecho e izquierdo 

y su desviación estándar para un ciclo de la marcha, representando el ángulo de 

flexión/extensión de ambos hombros. Al igual que en los datos cinemáticos de la zona 

inferior, se emplearon datos obtenidos en investigaciones previas para realizar una 

comparación de resultados sobre diferentes sujetos [238]. Utilizando un total de tres sujetos 

diferentes, los dos sujetos de referencia (Roberts et al., 2016-S6,S7) representan la 

flexión/extensión del hombro utilizando las mismas características de duración y delimitación 

del ciclo de la marcha y representados por su valor promedio.  

 

			 	
	

Figura 5.10.  Resultados de la posición angular de los hombros en el plano sagital YZ. Los 
gráficos representan la posición angular promedio y su desviación estándar para un total de 4 

ciclos de la marcha. Comparativa con datos obtenidos en investigaciones previas mediante el uso 
de cámaras y marcadores sobre dos sujetos denominados 6 y 7.	
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El valor promedio de la posición angular del hombro derecho al inicio del ciclo 

(contacto del talón derecho con el suelo) fue de +4,27° con una desviación estándar 

0,49° alcanzando el valor máximo de flexión de +10,24°, 1,76° en la mitad del 

ciclo, posteriormente el ángulo de flexión disminuye hasta la posición mínima de +4,52° con 

una desviación estándar 0,84°, terminando el ciclo con una flexión de +5,74° con una 

desviación estándar 1,77°. El hombro izquierdo comienza con una flexión de +9,11° 

donde 5,77° incrementando la flexión hasta los +11,81°, 7,34° en el 8% del ciclo. 

La extensión del hombro alcanza su máximo de -2,85°, 0,54° al 58% del ciclo de la 

marcha. Posteriormente el hombro izquierdo comienza a flexionarse hasta finalizar el ciclo en 

un ángulo de flexión de +10,43°, 7,04. 

En la figura 5.11 se representan la flexión/extensión del codo derecho e izquierdo y 

del torso. La posición de inicio del ciclo en el codo derecho es de -2,92°, 3,15, 

alcanzando la posición máxima de flexión del codo de +6,61°, 2,44 al 50% del ciclo de 

la marcha, finalizando el ciclo con la extensión hasta -2,57°, 2,66. Los resultados de la 

posición del codo izquierdo fueron de una flexión promedio de +11,21° con una desviación 

estándar 6,2° al inicio del ciclo, extendiendo el codo a medida que avanza la marcha 

hasta una extensión máxima de -3,57°, 5,71° alcanzados al 58% del ciclo. En la fase 

final del ciclo, el codo se flexiona hasta un ángulo de +10,31°, 5,92°. Por último, los 

datos del ángulo al que se somete el torso a flexión se reflejan en la parte inferior de la figura 

5.11. Como se puede observar, se trata de un valor constante entre 3,8º y 5,5° con una 

desviación estándar máxima de 3,51°. 

Al igual que la adecuación de las señales de lectura de los datos cinemáticos 

obtenidos por el exoesqueleto, sobre los datos obtenidos por los sensores de movimiento 

inerciales se realizó una etapa de procesamiento de la señal mediante el empleo de 

interpolación y ecuaciones de regresión no lineal. La figura 5.12 muestra una comparativa de 

los resultados obtenidos sobre la señal de lectura adquirida a 25Hz del sensor inerciales RFO 

sobre la orientación de cabeceo (pitch) del pie derecho, la cual indica el ángulo de 

dorsiflexión/flexión plantar. En ella se pueden observar que los resultados que produce la 

interpolación lineal se ajustan mejor a la señal de lectura frente al uso del método de 

regresión no lineal sobre la señal de varios ciclos de la marcha.  
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El empleo de la ecuación de regresión no lineal sobre un ciclo de la marcha (Polyfit 

ciclo 10Hz) muestra mejores resultados frente a la regresión no lineal sobre varios ciclos de la 

marcha consecutivos. Resultando en un coeficiente de regresión de R2=0,77 para la regresión 

durante un ciclo, frente al coeficiente R2=-0.47 obtenido en la regresión durante tres ciclos. 

 

 

 

		

	 			 	
	

 
 

Figura 5.11.  Resultados de la posición angular de las articulaciones superiores en el plano 
sagital YZ. Los gráficos representan la posición angular promedio y su desviación estándar 

para un total de cuatro (4) ciclos de la marcha. Comparativa con datos obtenidos en 
investigaciones previas mediante el uso de cámaras y marcadores sobre dos sujetos diferentes 

denominados 6 y 7.	
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El resultado de la interpolación lineal sobre las señales de lectura de cada uno de los 

sensores de movimiento inerciales se representa en la figura 5.13 para las tres orientaciones 

alrededor del eje Z - Yaw (guiñada), Y - Pitch (cabeceo) y  X - Roll (alabeo). Una vez 

obtenidas las señales resultantes de la interpolación a 10Hz, se calculó el valor promedio y la 

desviación estándar para un ciclo de la marcha en la figura 5.10 y figura 5.11 mostradas 

previamente. En la figura 5.14 están representadas las tres orientaciones obtenidas durante el 

movimiento para uno de los sensores de la parte superior del cuerpo a una frecuencia de 

10Hz una vez post-procesada la señal.  

	

	

																	 	
	

Figura 5.12.  Resultados de la comparativa de los diferentes métodos de adecuación de 
señal para la lectura de cabeceo (pitch) del sensor RFO en el plano sagital . Empleando 

interpolación lineal y ecuaciones de regresión no lineal sobre los datos de lectura a 10Hz.	
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Figura 5.13.  Resultados de la interpolación lineal de la señal de la lectura a 10Hz para los 
sensores de movimiento inerciales en las tres orientaciones espaciales: guiñada (yaw), cabeceo 

(pitch) y alabeo (roll). En el caso de los sensores RFO y LFO colocados en el pie, la 
orientación de cabeceo (pitch) en el plano sagital. 	
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Figura 5.14.  Resultados de la orientación tridimensional (Yaw, Pitch, Roll) de los 
sensores de movimiento inercial colocados en la zona superior del cuerpo a una 

frecuencia de interpolación de la señal de lectura de 10Hz.	
	



                                                            C.5  -  RESULTADOS Y DISCUSIÓN             188              
	

5.2.3  Discusión de los resultados cinemáticos 

Datos obtenidos por el exoesqueleto 
 
Uno de los objetivos de esta investigación ha sido la creación de un sistema portable de 

adquisición de datos alternativo a los sistemas convencionales, que permitiera el análisis del 

movimiento fuera del laboratorio, a la vez que proporciona una estructura para el diseño de 

exoesqueletos de asistencia al movimiento de las extremidades inferiores. El análisis de los 

resultados cinemáticos obtenidos por el sistema de adquisición de datos integrado en el 

exoesqueleto, muestra resultados prometedores en la eficiencia del sistema como alternativa 

de uso. Los resultados mostrados en la figura 5.2, aúnan la totalidad de datos obtenidos por el 

sub-sistema de adquisición correspondiente a los encoders situados en las articulaciones de 

las extremidades inferiores. Mostrando una excelente repetitividad en ambas piernas. Se 

puede apreciar que tanto las posiciones angulares máximas y mínimas así como el periodo de 

simetría entre la parte derecha e izquierda, se mantienen constantes durante varios ciclos 

consecutivos de la marcha.  

 La posición angular obtenida en las articulaciones durante el ciclo de marcha, en 

comparación con la obtenida previamente en estudios previos de la marcha por otros 

investigadores a través del empleo de los sistemas convencionales de obtención de datos 

cinemáticos, es decir mediante el uso de cámaras y marcadores demostró una similitud para  

las articulaciones (figura 5.3). Cada persona tiene peculiaridades en la forma de la marcha, 

por lo que es normal que los valores máximos y mínimos de flexión varíen entre diferentes 

sujetos. Sin embargo, la trayectoria que describe la posición de las articulaciones durante la 

marcha es muy similar en los tres sujetos comparados. Cabe destacar la posición angular de 

la rodilla durante el 40% del ciclo de la marcha. Los resultados obtenidos por el exoesqueleto 

muestran una disminución del ángulo de extensión al final de la fase de apoyo simple, previa 

a la propulsión de la pierna. Esto pudo ser causado por la limitación que implica el uso del 

exoesqueleto debido a la diferencia cinemática en la rotación anatómica de la rodilla con 

respecto a la del exoesqueleto, lo cual puede que influya en la marcha del sujeto, modificando 

la extensión natural de la rodilla durante esa fase del ciclo de la marcha. No obstante, esto 

puede depender de las peculiaridades del ciclo de marcha del sujeto de estudio. Observando 

los resultados de la posición angular de la cadera del sujeto experimental utilizando en [237], 

y comparándolo con los resultados obtenidos en esta investigación y con los resultados 

obtenidos por otra investigación [238], el final del ciclo muestra una diferencia en la 
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trayectoria a pesar de ser resultados obtenidos por sistemas convencionales validados. Esto 

puede deberse, como se ha comentado anteriormente, a las características específicas de cada 

uno de los sujetos, al igual que sucede en los resultados obtenidos por el exoesqueleto para la 

rodilla.   

La obtención de los datos cinemáticos correspondientes a la velocidad angular, 

provino de un proceso de interpolación sobre la señal de lectura de los datos obtenidos. Dada 

la precisión de medida de los encoder, los resultados obtenidos por derivación de la posición, 

describen una trayectoria que se asemeja a la obtenida en estudios anteriores [237,238]. Al 

igual que en el caso de los datos de la posición angular, existen variaciones observadas en la 

velocidad angular de la cadera derecha, las cuales es difícil determinar si son causadas por la 

influencia del exoesqueleto en la marcha natural, o por el contrario, se tratan de diferencias 

en la marcha de los dos sujetos. No obstante, los errores de derivación de la señal parecen no 

ser la causa, debido a la continuidad de la trayectoria obtenida. Analizando los resultados de 

la velocidad angular en la rodilla y el tobillo, los resultados obtenidos son fieles a los datos de 

referencia lo que muestra una buena eficiencia sobre la herramienta en la obtención de la 

velocidades angulares durante la marcha. 

A pesar de que el análisis comparativo de las aceleraciones angulares con 

investigaciones previas es más complicado que en el caso de la posición y la velocidad, 

debido a la gran variabilidad de las aceleraciones durante el ciclo de la marcha; los resultados 

obtenidos son muy prometedores al comparar las trayectorias descritas con investigaciones 

previas. La trayectoria y valores de la aceleración angular en la cadera y la rodilla son muy 

similares, lo que demuestra una buena respuesta del Sistema de Adquisición de Datos 

desarrollado y del proceso de interpolación de la señal de lectura, a pesar de la doble 

derivación. En cuanto a los resultados obtenidos para el tobillo, cabe remarcar el error 

provocado por la interpolación de los resultados ocurrido en el 60% del ciclo de la marcha, 

correspondiente con la propulsión de la pierna derecha. Como se puede ver en la figura 5.8, 

difiere en el pico de desaceleración con respecto al otro sujeto. Esto no ocurrió en la señal de 

lectura (Fig. 5.6), donde se puede observar que ese pico de desaceleración se produce; pero la 

interpolación a 10Hz hace que se genere un error en el resultado de la	 señal procesada. A 

pesar de la eficiencia de los procesos de interpolación y regresión no lineal en el filtrado y 

corrección de las señales de lectura de la velocidad y aceleración angular, este resultado 

indica la necesidad de mejorar el procesado de las aceleraciones para prevenir 

aproximaciones erróneas. 
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Datos obtenidos por los sensores de movimiento inercial 
 

En el análisis de la marcha humana para el diseño de exoesqueletos de asistencia al 

movimiento de las extremidades inferiores y en el posterior control de los actuadores, son 

fundamentales los datos cinemáticos de la zona inferior del cuerpo, así como la fuerza de 

contacto con el suelo durante la marcha. Los datos cinemáticos de la zona superior del 

cuerpo, pueden no tener una gran influencia en la consecución de los objetivos buscados con 

el estudio de la marcha humana. En algunos casos, los datos cinemáticos de la zona superior 

directamente no se registran [237], en otros se instruye al sujeto a caminar con los brazos en 

cruz pegados al cuerpo para evitar la influencia de los brazos durante la marcha. En esta 

investigación, la obtención de los datos se centra en su uso como herramienta para el análisis 

del movimiento y de retroalimentación en el control de los actuadores en exoesqueletos, 

destinados a las extremidades inferiores. Además de ello, la creación de un sistema portable 

capaz de adquirir los datos necesarios para realizar los correspondientes cálculos que 

determine el par en cada articulación durante el movimiento. Para realizar estos cálculos de 

forma precisa mediante el método de dinámica inversa, es necesario conocer la posición de 

las extremidades superiores.  

A diferencia de los datos cinemáticos obtenidos por el exoesqueleto, la obtención de 

los valores de la velocidad y aceleración sobre las extremidades superiores no fueron 

calculados como parte del Sistema de Adquisición de Datos. La razón de ello es porque estos 

valores son necesarios durante los cálculos de dinámica inversa para la determinación del par 

en las articulaciones, pero no se emplean de forma directa en la realimentación del control de 

un exoesqueleto para la asistencia al movimiento de las extremidades inferiores. Por lo que su 

cálculo se realizó por integración dentro del código desarrollado por el laboratorio Applied 

Dynamics and Optimization Lab (ADOL) de New York University.  

En el análisis de los resultados sobre la posición de las articulaciones durante la 

marcha, se emplearon los datos experimentales de investigaciones previas [238] como 

comparativa para la validación parcial de los resultados. Cabe destacar que se desconocen los 

detalles del protocolo empleado en las investigaciones citadas, por lo que la posición de 

flexión a cero grados es un supuesto de partida. En el estudio realizado, se consideró 

coincidente con la posición del sujeto en reposo y en una posición erguida, utilizando la 

posición “cero flexión” en las articulaciones. En cuanto a la comparación directa, las 

articulaciones de los hombros y codos derecho e izquierdo son posiciones anatómicas 

definidas por lo que no generan un problema a la hora de realizar una comparación con datos 
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procedentes de estudios previos. En el caso de los resultados obtenidos para la flexión del 

torso, se desconocen los datos experimentales en la posición de esta articulación, situada a lo 

largo de la columna vertebral, utilizados en la comparación. Observando la trayectoria 

descrita y la variación del ángulo de flexión durante la marcha para los tres sujetos 

comparados, se puede determinar que existen pequeñas variaciones inferiores a los 2°, 

similares en los tres sujetos. 

Considerando la divergencia existente en la posición de inicio de las articulaciones, 

entre los resultados obtenidos y los de referencia, el análisis de los resultados se centra más 

en la comparación de las trayectorias descritas con respecto a los datos experimentales 

obtenidos para los sujetos 6 y 7, que en la comparación de valores directos. Esta divergencia 

en la posición de inicio del ciclo se observa en los datos de flexión/extensión del codo 

derecho e izquierdo. La trayectoria descrita durante el ciclo de la marcha coincide para los 

tres sujetos, con una flexión máxima alrededor del 50% del ciclo, a pesar de las diferencias 

en los valores máximos de flexión y extensión.  

La flexión/extensión de los hombros es inferior a la de los sujetos 6 y 7, debido a que 

el movimiento es característico de cada sujeto y no se producen los mismos valores de 

flexión/extensión para la misma velocidad de la marcha. Esta diferencia se puede observar en 

el valor máximo de flexión del hombro derecho del sujeto 6 en comparación con el sujeto 7, 

los cuales tienen una diferencia de 14,03° y son datos obtenidos mediante el mismo Sistema 

de Adquisición. Los resultados obtenidos en esta investigación (Sujeto 1), se sitúan entre 

ambos sujetos de investigaciones previas (Roberts et al., 2016-S6,S7), con un máximo de 

+10,24°, 1,76°. Se puede observar que la trayectoria descrita para las articulaciones 

sigue la misma tendencia durante el ciclo de la marcha para los tres sujetos, alcanzando el 

máximo punto de flexión al 50% del ciclo de la marcha. Para el hombro izquierdo los valores 

de referencia comienzan en un ángulo de flexión menor, pero la trayectoria descrita tiene la 

misma forma; obteniendo un ángulo de extensión máximo, menor que el de los sujetos 6 y 7. 

La interpolación y aplicación de polinomios no lineales de regresión, fue efectiva en 

la adecuación de las señales de lectura, proporcionando buenos resultados para las tres 

orientaciones en cada uno de los sensores de movimiento empleados. La señal de lectura fue 

de 25Hz, y la interpolación produce una señal a una frecuencia de 10Hz, sin embargo, el 

receptor de radio frecuencia del sistema de adquisición de datos tiene una limitación en la 

lectura, solo puede leer de un sensor al mismo tiempo. La rapidez del ciclo de la marcha, 

origina que las señales de lectura se conviertan en señales de onda cuadrada, dado que 
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cuando el receptor no está ocupado leyendo de otro sensor, la lectura representada continúa 

siendo el valor previo. Esta problemática es solventada gracias a la adecuación de la señal. En 

movimientos donde se mantenga la orientación durante un corto periodo de tiempo, el ajuste 

puede originar errores por una mala interpretación de la señal. 

La obtención de los datos de las extremidades superiores incluye, como se ha 

mostrado en los resultados, la orientación en el espacio tridimensional. El análisis y 

comparación se realizó sobre los datos obtenidos en el plano sagital, los cuales son relevantes 

en el diseño y control de exoesqueletos de asistencia al movimiento con actuación en el plano 

sagital. Referente a los datos obtenidos por los sensores de movimiento sobre la orientación 

en el plano sagital de los pies, estos valores se emplearon como una variable para el cálculo 

de dinámica inversa dentro del código actualmente en fase de desarrollo. Los resultados 

muestran una similitud y desfase entre el lado izquierdo y derecho constante, 

correspondiéndose con las peculiaridades de la marcha.  
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5.2.4  Resultados cinéticos obtenidos por las suelas sensit ivas 

La adquisición de los datos cinéticos correspondientes a la fuerza vertical de contacto con el 

suelo durante la marcha se realizó a través del sistema de adquisición de las suelas sensitivas. 

En el diseño de las suelas sensitivas, se emplearon 4 configuraciones denominadas V1, V2, 

V3 y V4 (Fig. 5.15) para determinar experimentalmente la localización y número óptimo de 

los sensores que componen la suela, con el fin de optimizar el diseño y aumentar la eficiencia 

en costes del sistema. Para cada configuración, se analizaron los resultados obtenidos de la 

fuerza vertical de contacto, el valor promedio y la desviación estándar utilizando un total de 

12 ciclos de la marcha. Representando la fase de contacto correspondiente a un ciclo de la 

marcha. La velocidad de la marcha establecida fue la misma que la empleada en la obtención 

de los datos cinéticos, entre 1-1,2m/s, resultando en una duración total del ciclo de la marcha 

variable entre 1-1,47s. Traduciéndose en una variación de la fase de apoyo del pie de entre un 

64-71% del ciclo de la marcha. En cada una de las configuraciones se realizó una 

interpolación de la fuerza vertical de contacto para la duración de la fase de apoyo elegida, 

representando el valor promedio y la desviación estándar de cada una.  

 

														 	
	

Figura 5.15.  Disposición y número total de los sensores de presión empleados en las 
cuatro configuraciones experimentales V1,V2,V3,V4 de la suela sensitiva derecha 

utilizadas en la obtención de resultados durante el ciclo de la marcha.	
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   En el capítulo 4, se comentó el uso y colocación de los sensores de fuerza resistivos 

sobre los principales puntos de presión en el contacto del pie con el suelo, basados en 

investigaciones previas [202]. Utilizando la superficie de contacto del pie durante la marcha, 

se determinaron las diferentes configuraciones experimentales.  

 La configuración V1 de la suela sensitiva incluye un total de 9 sensores resistivos de 

fuerza, cuatro de ellos localizados en la zona del talón,  otros cuatro situados en la unión 

posterior de los metatarsos, del primero al cuarto y uno colocado en la puntera. Los 

resultados de la fuerza vertical de contacto durante el ciclo de la marcha obtenidos se 

muestran en la esquina superior izquierda de la figura 5.16. La fuerza alcanza su valor 

máximo de 233N, 20,1N al 22% del ciclo durante la fase de aceptación del peso, 

continuando con un descenso de la fuerza hasta el mínimo relativo de 150,8N, 21,7N  al 

38% del ciclo durante la fase de contacto total de la planta, aumentando hasta 

196,5N, 17,4N durante la fase de contacto metatarsal en el 51% del ciclo previo al 

comienzo de la fase de balanceo durante la cual el pie se encuentra en el aire. Los resultados 

correspondientes a la configuración V2 se representan en la gráfica situada en la esquina 

superior derecha (Fig. 5.16). En esta configuración se dispusieron catorce (14) sensores, con 

respecto a la suela V1, se añadieron tres sensores en la zona central de contacto cercana al 

arco del pie, uno en el quinto metatarsiano y otro en la puntera. El valor máximo registrado 

por la suela sensitiva fue de 279,2N, 16,9N  alcanzado al 20% del ciclo, con un mínimo 

relativo de la fase de contacto total de 224,6N, 10,9N en el 37% del ciclo, alcanzando 

un máximo relativo de 254,7N, 14,1N en el 50% del ciclo, durante la fase de contacto 

metatarsal. En la configuración V3, empleada durante las pruebas, se instalaron un total de 14 

sensores, con respecto a la configuración V1, se añadió un sensor más en la zona del talón, 

tres en el área de contacto metatarsal y uno más en la puntera. La fuerza máxima vertical de 

contacto fue de 250,9N, 34,5N al 11% del ciclo, el mínimo correspondiente a la fase de 

contacto total ocurrió durante en el 28% del ciclo con un valor de 130,4N, 27,2N. El 

valor máximo durante la fase de contacto metatarsal fue de 178,5N, 8,8N 

correspondiente al 40% del ciclo de la marcha.   
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La distribución de la fuerza vertical de contacto está representada en la esquina 

inferior izquierda (Fig. 5.16). Por último, la configuración V4, con un total de 12 sensores, 

cuatro colocados en la zona del talón, seis en la zona metatarsal y dos en la puntera, obtuvo 

los resultados representados en la esquina inferior derecha. Con un máximo relativo durante 

la fase de aceptación de la carga al 23% del ciclo y un valor de 233,3N, posteriormente 

disminuyó durante la fase de contacto total a 189N en el 37%, alcanzando el máximo del 

ciclo en un valor de 248,3N al 53% del ciclo de la marcha. Una vez obtenidos los resultados 

para cada una de las configuraciones, se realizó un análisis comparativo de las suelas 

sensitivas representado en la figura 5.17. 

     
 

				 												
													

Figura 5.16.  Resultados de la fuerza vertical de lectura promedio y su desviación estándar para 
un total de doce ciclos de la marcha. Comparativa de los resultados para las diferentes 

configuraciones de la suela sensitiva V1,V2,V3,V4. 
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 Complementariamente al análisis de la fuerza vertical de contacto adquirida por el 

sistema de adquisición de las suelas sensitivas, se realizó un análisis de la posición del centro 

de presión durante la fase de contacto correspondiente a un ciclo de la marcha. En la figura 

5.18, están representadas las diferentes trayectorias del centro de presiones (COP) para cada 

una de las configuraciones empleadas durante las pruebas sobre el sistema de coordenadas 

local de la suela sensitiva, en el plano transversal XZ para el pie derecho. El inicio del ciclo 

está considerado como en el resto de los análisis realizados, en el contacto del talón del pie 

derecho, el fin de la fase de contacto acaba con el comienzo de la fase de balanceo, 

coincidente con el levantamiento de la puntera del suelo. En base a los resultados obtenidos, 

se seleccionaron las configuraciones de la suela V2 y V4, realizando una comparativa de la 

trayectoria del centro de presión (COP) para la elección del diseño óptimo (Fig. 5.18). En la 

discusión de resultados se detalla por qué se descartaron el resto de configuraciones y la 

elección de la configuración V4 como diseño final del Sistema de Adquisición de Datos.  

																					

									 	
Figura 5.17.  Comparativa de los resultados obtenidos de la fuerza vertical de 

lectura para las diferentes configuraciones de suela sensitiva. Promedio y 
desviación estándar para un total de doce ciclos de la marcha.	
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Figura 5.18.  Trayectoria del centro de presión (COP) para las diferentes 
configuraciones empleadas de la suela sensitiva durante la fase de contacto perteneciente 

a un ciclo de la marcha. Representación de las coordenadas X (eje horizontal) y Z(eje 
vertical) sobre el sistema de referencia local de la suela. 
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El tercer análisis de los datos cinemáticos se realizó sobre los métodos empleados en 

la corrección de la señal de lectura. Se representaron los datos experimentales del valor total 

de la fuerza vertical de contacto durante el ciclo de la marcha para cada uno de los métodos, 

además de la variable representativa de la fase de contacto. La figura 5.19 muestra los 

resultados durante un test de unos diez ciclos consecutivos de la marcha.  

	
	

	
	
Figura 5.19. En la parte superior los resultados de la corrección de la fuerza de lectura por el método de 
fases para un total de diez ciclos de la marcha consecutivos. Representación del valor de lectura, 
corrección y fase de contacto. En la parte inferior los resultados para un ciclo de la marcha y los valores 
normalizados con respecto al peso del sujeto de estudio.	
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El cálculo de los valores promedio y su desviación estándar se realizó empleando un 

total de 9 ciclos consecutivos de la marcha. Al igual que para los resultados de la fuerza de 

lectura, se realizó una interpolación de los resultados para ajustar la duración total de la fase 

de contacto a un valor constante (65% del ciclo de la marcha). Complementariamente y para 

facilitar el análisis de los resultados, se representaron los valores normalizados de la fuerza 

respecto al peso del sujeto. Para la comparación se emplearon resultados de investigaciones 

previas, obtenidos mediante el uso de plataformas dinamométricas capaces de obtener las tres 

componentes del vector fuerza [238].  

La parte superior de la figura 5.20 muestra los resultados obtenidos con la corrección 

por fases. Alcanzando un máximo en la fase de aceptación de la carga de 563,7N al 19% del 

ciclo con una desviación estándar de 63,8N equivalente a un valor normalizado de 

0,88 0,1. Durante la fase de contacto total, la fuerza de contacto disminuyó a 348,7N, 

28,8N al 32% del ciclo, el valor normalizados obtenido fue de 0,55 0,1. Para finalizar 

la fase de contacto, el valor máximo de la fase de contacto metatarsal alcanzó un valor 

máximo de 499,8N, 38,7N con un valor normalizado de 0,78 0,1. En cuanto a los 

resultados obtenidos aplicando la corrección por áreas, tal y como se muestra en la parte 

inferior de la figura, el valor máximo alcanzado fue de 513,5N con una desviación estándar 

de 130,1N al 18% del ciclo de la marcha y con un valor de normalizado equivalente de 

0,8 0,2. Durante la fase de contacto total, el valor promedio obtenido fue de 360,5N, 

84,19N en el 36% del ciclo, correspondiente a 0,56 0,1. Finalizando el ciclo con un 

máximo en la fase de contacto metatarsal de 454N, 35,5N con un valor normalizado de 

0,71 0,1. En la figura 5.21 se representan los resultados de ambos métodos comparados con 

resultados obtenidos previamente por otros investigadores mediante el uso de sistemas 

convencionales para el análisis de la marcha humana [238].  

 El último análisis que se realizó de los resultados fue la comparación de los resultados 

de la fuerza total de lectura y corregida mediante los dos métodos de áreas y fases utilizando 

los 12 sensores de la suela frente a la lectura de 9 sensores, coincidentes con las posiciones de 

la configuración V1. Respecto a los análisis previos, en el cual los sensores utilizados fueron 

los mismos para todas las configuraciones de la suela sensitiva, en este análisis se creó una 

suela con nuevos sensores para evitar la influencia de la fatiga en los resultados de los 

métodos de corrección (Fig. 5.22).  
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La figura 5.22, muestra los resultados obtenidos del valor total de la fuerza de 

contacto promedio para un total de diez ciclos de la marcha normalizada respecto al sujeto de 

estudio y los datos de investigaciones previas para la comparación. Los dos métodos de 

corrección se aplicaron sobre la lectura de suelas con 9 y 12	sensores.	

				 				 											
	

			 					 	
Figura 5.20. En la parte superior los resultados de la corrección de la fuerza de lectura por el método 
de fases para un total de nueve ciclos consecutivos de la marcha. Representación del valor de lectura, 
corrección y fase de contacto. En la parte inferior los resultados de la corrección del método de áreas. 
En la parte derecha se representan los valores normalizados para cada método con respecto al peso 

del sujeto de estudio.	
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Figura 5.21.  Comparativa de los métodos de corrección por fase y área con resultados obtenidos 
en investigaciones previas mediante el uso de sistemas convencionales de análisis del movimiento.	

	

	
 
 

Figura 5.22.  Comparativa del uso de la lectura total de nueve frente a doce sensores en los 
métodos de corrección por fase y área con resultados obtenidos en investigaciones previas 

mediante el uso de sistemas de análisis del movimiento convencionales.	
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5.2.5  Discusión de los resultados cinéticos 

La consecución de un sistema alternativo de adquisición de datos para el movimiento 

humano, requiere de un sistema de medición de la fuerza de contacto vertical durante la 

marcha, que sea portable. Para ello se diseñaron suelas sensitivas a la presión. En esta 

investigación, se realizó un análisis de los resultados obtenidos de la fuerza vertical de 

contacto durante el ciclo de la marcha. Utilizando sensores de fuerza resistivos sensibles a la 

presión en diferentes configuraciones de diseño. Por otro lado la optimización del número 

total de sensores empleados y de la posición en las zonas de contacto, permitió mejorar la 

fiabilidad de las lecturas y conseguir un diseño eficiente de la suela sensitiva.    

 

Configuración de la suela sensitiva 
 

Los resultados de lectura con las diferentes configuraciones mostraron que la 

influencia de la posición es predominante sobre el número total de sensores empleados en la 

obtención de la fuerza total de contacto. El uso de suelas sensitivas implica la necesidad de 

corregir la fuerza total de lectura debido a la imposibilidad de instalar sensores en la 

superficie total de contacto. Estudios previos han demostrado que la fuerza de contacto no es 

uniforme sobre la superficie de contacto, predominando en determinados puntos de presión 

del pie durante la marcha [202], por lo que no toda la superficie del pie tiene la misma 

importancia a la hora de colocar sensores sobre la misma. Utilizando los puntos de presión 

más importantes se crearon las cuatro configuraciones diferentes para comparar sus 

prestaciones mediante pruebas experimentales; concluyendo que la óptima es la 

configuración final V4. Los resultados mostraron que existe un número mínimo de sensores 

necesarios, basados en zonas de contacto y posición específica. 

Analizando los resultados entre la suela sensitiva V1 y la suela sensitiva V2 

(Fig.5.16), el valor total de la fuerza de lectura en V1 es menor, debido al menor número de 

sensores empleados. Este inconveniente se puede corregir mediante la aplicación de los 

correspondientes coeficientes de corrección como se ha visto en los resultados en la figura 

5.22. Sin embargo, se observó una diferencia en la curva de la fuerza total, causada por la 

ausencia de sensores en las zonas de contacto metatarsal y de la puntera, los resultados 

comparativos de las dos configuraciones en la figura 5.21, muestran una disminución de la 

fuerza total promedio en la configuración V1 de -58,2N con respecto a V2 y de -36,5N con 

respecto al valor promedio de la fuerza durante la fase de aceptación de la carga. Por otro 

lado, si analizamos los resultados de la trayectoria del centro de presión (COP) sobre la 
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superficie de la suela sensitiva, se puede observar un desplazamiento en la dirección medial 

(eje X) en la configuración V1 con respecto a la V2, debido a la ausencia de sensores en la 

zona central de la suela, zona metatarsal y la puntera (figura 5.18). El número de sensores 

empleado en la configuración V2 fue de 14 frente a 9 en la versión V1, el análisis de las 

diferentes configuraciones han permitido determinar la posición óptima de los sensores y el 

número mínimo a utilizar para determinar la suela sensitiva más eficiente en la adquisición de 

la fuerza de contacto con la mayor eficiencia en costes.   

Los resultados obtenidos para la suela de configuración V3 mostraron la influencia de 

la posición de los sensores, los resultados obtenidos de la suela V2 mostraron una baja 

influencia de los sensores colocados en la zona del arco del pie en la fuerza total de contacto. 

La configuración V3 se creó utilizando el mismo número total de sensores, concentrando un 

total de siete sensores en el área metatarsal, cinco en la zona del talón y dos en la puntera. El 

resultado, como se puede observar en los resultados del valor promedio de la fuerza total, fue 

una disminución de la fuerza total durante la fase de aceptación de la carga de -28,3N y de -

76,2N en la fase de contacto metatarsal. Comparando los resultados obtenidos con la 

configuración V1, el incremento en la zona de lectura del talón fue de +17,9N mientras que la 

fuerza total de contacto metatarsal disminuyó -18N.  El resultado de emplear un sensor más 

en la zona de contacto del talón no mejoró los resultados de lectura, ni la colocación de ocho 

sensores en la zona metatarsal. Estos resultados mostraron la desventaja de utilizar sensores 

resistivos en exceso para intentar cubrir una mayor área de lectura. Esto puede ser debido a 

las limitaciones físicas del sensor, la imposibilidad de la colocación de los sensores en un 

área determinada o la interferencia física provocada entre sensores contiguos pudo haber 

alterado el funcionamiento de los mismos. De cualquier manera, los resultados del perfil o 

trayectoria que describe la fuerza total durante el ciclo, mostraron los peores resultados con 

respecto al resto de configuraciones, por lo que se decidió adoptar la configuración V4. 

La disposición y número total seleccionado de los sensores para la configuración de la 

suela V4, fue determinada en base a los resultados obtenidos por las versiones anteriores. 

Utilizando los resultados de la suela V2 y V1, y buscando una reducción del número total de 

sensores, se seleccionaron un total de 12 sensores dispuestos en las zonas de contacto más 

determinantes, la zona metatarsal y la puntera.  Repercutiendo en una fuerza promedio igual a 

la obtenida por la configuración V1, un aumento en la fase de contacto total de +38,2N y de 

+51,8N en la fase de contacto metatarsal.  Con respecto a la configuración V2, una 

disminución de -45,9N en el valor de lectura durante la fase de aceptación de la carga, de -
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35,6N en el contacto total y de -6,4N en el contacto metatarsal. Sin embargo, la diferencia de 

trayectorias entre V2 y V4 difiere principalmente en términos de fuerza total por lo que se 

considera un resultado aceptable con la aplicación de los métodos de corrección de la fuerza 

de lectura. En lo que respecta al COP, en la figura 5.18 se observa una diferencia de 

alrededor de 5mm durante las fases de contacto total y metatarsal. 

En base a los resultados obtenidos, se decidió emplear la configuración de la suela 

sensitiva V4 como diseño final para la obtención de la fuerza de contacto durante el análisis 

la marcha. Debido a la obtención de mejores resultados que la configuración V1 y V3 a pesar 

de disponer de un menor número de sensores que esta última. Las diferencias con respecto la 

configuración V2 se consideraron aceptables dada la necesidad de emplear métodos de 

corrección y debido a la mejora en la reducción del número total de sensores requeridos. 

 

Métodos de corrección por fases y áreas 
 

La peculiaridad del diseño de suelas sensitivas mediante el uso de sensores que 

obtienen la fuerza de contacto en áreas discretas de la superficie total de contacto, implica la 

necesidad de realizar una corrección de la fuerza total de lectura que refleje la verdadera 

magnitud de la fuerza de contacto durante la marcha. Para ello se emplearon los métodos de 

corrección por coeficientes de fases y de las áreas. Los resultados obtenidos para cada uno de 

los métodos representados en la figura 5.21 mostraron gran similitud en cuanto al valor 

promedio para un total de nueve ciclos en la fase de aceptación de la carga. Con una 

diferencia de -50,2N inferior para el método de las áreas en el punto de máxima fuerza. 

Durante la fase de contacto total, correspondiente al porcentaje del 25-50% del ciclo, los 

resultados obtenidos por el método de corrección fases exhibieron peores resultados que los 

del método de las áreas. Utilizando como referencia la señal de lectura sin corrección (Fig. 

5.19), durante esta fase de contacto, la fuerza describe una trayectoria más estable y constante 

y carece de una caída pronunciada como la observada en el 32% del ciclo para la corrección 

de las fases. En cuanto al valor promedio de la fuerza total durante la fase de contacto 

metatarsal, la diferencia entre ambos métodos es de -45,8N. Si se observan los resultados 

obtenidos en la zona media del ciclo de contacto para ambos métodos durante un solo ciclo 

de la marcha, los dos métodos muestran una eficiencia muy similar.   
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La comparación con resultados obtenidos en investigaciones previas, mediante el uso 

de sistemas convencionales de análisis del movimiento a través del empleo de plataformas 

dinamométricas, mostró divergencias en los resultados a partir del 30% del ciclo, es decir a 

partir del comienzo de la fase de contacto total. Teniendo en cuenta las diferencias de peso 

corporal en la comparación de resultados para diferentes sujetos, analizando los resultados de 

los valores normalizados (Fig. 5.21), se observa que en la fase de aceptación de la carga, la 

fuerza total de contacto corregida por ambos métodos proporciona buenos resultados, en 

comparación con los obtenidos para el sujeto 6 y sujeto 7. Sin embargo, a partir del  en la fase 

de contacto total (30% del ciclo), durante la fase de contacto total y la fase de contacto 

metatarsal, los resultados proporcionados por los métodos de corrección parecen no funcionar 

tan efectivamente, produciendo fuerzas totales inferiores a las esperadas.  

No obstante, si observamos los resultados obtenidos en las pruebas experimentales 

una vez reemplazados los sensores por otros nuevos y realizando una re-calibración para el 

método de las fases, previo al uso en las pruebas experimentales, los resultados mejoran 

sustancialmente. Esto es debido a que como se muestra en los resultados de calibración de los 

sensores, en el capítulo 4, la fatiga es un factor muy importante en el uso de sensores de 

fuerza resistivos, ya que disminuye la señal de lectura requiriendo de una re-calibración 

periódica o sustitución del sensor. Los sensores empleados para determinar la eficiencia de 

los métodos de corrección fueron los mismos que para la determinación de la configuración 

óptima de la suela, con un uso total de 67 ciclos de la marcha, además de las diferentes 

pruebas de calibración a las que se sometieron. Mientras que los sensores empleados en los 

resultados de la figura 5.22 fueron sensores nuevos sometidos únicamente a las pruebas de 

calibración. 

 
Optimización del número total de sensores  
	

Los resultados obtenidos del último análisis, muestran cómo mejora la eficiencia 

aplicando los métodos de corrección por áreas y fases con variaciones muy parecidas durante 

la fase de contacto total para la lectura corregida proveniente de los 12 sensores, donde 

también se observa que el método de corrección por áreas funciona de mejor manera que el 

de las fases. Esto puede ser debido a que al concentrarse los sensores en la suela sensitiva en 

la zona del talón, metatarsal y en la puntera, eliminando los sensores de la zona del arco del 

pie, la lectura es inferior a la esperada durante esta fase de contacto. Esto no ocurre en los 

resultados obtenidos para la configuración V2, como se puede observar en la figura 5.17, 
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donde existen sensores en esa posición. El método de las fases emplea las fases de contacto 

en el proceso de calibración que determinan los coeficientes de corrección, mientras que el de 

áreas emplea las diferencia entre la superficie de lectura y la de contacto para cada fase, por 

eso el método de las áreas produce unos resultados más realistas. La comparación entre 

ambos métodos con los datos obtenidos mediante el uso de sistemas convencionales para la 

obtención de la fuerza de contacto, muestra resultados muy similares del valor normalizado 

de la fuerza vertical promedio.  

En lo que respecta a los resultados obtenidos utilizando la lectura de 9 sensores, es 

decir utilizando la configuración V1 sobre la que aplicar los métodos de corrección, se puede 

observar que en este caso, el método de corrección por áreas produce malos resultados 

durante todas las fases de contacto, mientras que el método de las áreas proporciona 

resultados muy similares utilizando tres sensores menos (Fig. 5.22).  

Este último análisis muestra la importancia del proceso de calibración, y la necesidad 

de realizar re-calibraciones después de un uso prolongado de las suelas sensitivas para el 

análisis de la marcha. La señal de lectura se ve disminuida a causa de la fatiga y el uso, 

además los coeficientes y umbrales empleados en la aplicación de los coeficientes de 

corrección deben reajustarse en base a las nuevas características del sensor empleado, 

evitando así errores en la corrección de la fuerza vertical total. 

La optimización en el número total de sensores empleados para la configuración de la 

suela como se ha visto produce resultados buenos a pesar de utilizar un bajo ratio de área de 

lectura y área de contacto. El empleo de 9 sensores sin embargo, no produce datos precisos 

en lo que al centro de presiones (COP) se refiere. Con una desviación superior a los 10mm en 

la dirección medial (eje X) de la configuración V1 con respecto a la configuración de 12 

sensores (V4). Por lo tanto, si las necesidades del análisis del movimiento requieren una 

precisión en la obtención del COP durante la fase de contacto, el empleo de la configuración 

V4 es predominante.  
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5.2.6  Aplicación del sistema iDAS desarrollado a un exoesqueleto 

virtual. Resultados de la simulación. 

Una de las motivaciones y objetivos de esta investigación fue el empleo del Sistema Portable 

de Sensores Integrados para la Adquisición de Datos en aplicaciones de estudios del 

movimiento humano por otros investigadores. Permitiendo desarrollar simulaciones y 

modelos alrededor del sistema, aprovechando la funcionalidad de la adquisición de datos en 

el espacio articulado. Una de las aplicaciones posibles y descritas es la de proporcionar las 

bases y herramientas para la simulaciones de exoesqueletos de asistencia a las extremidades 

inferiores. Fruto de esta investigación, se presentan los resultados de la aplicación del sistema 

al desarrollo de un modelo biomecánico virtual para la simulación en el entorno del software 

Matlab-Simulink® Mathworks Inc., Massachusetts, Estados Unidos).  

 Los resultados presentados pertenecen a la tesis del Master en Ingeniería Mecánica 

realizada por Ludovico Mangione en el programa conjunto del Departamento de Ingeniería 

Mecánica y Aeroespacial y la Facultad de Ingeniería Civil e Industrial entre la Universidad 

de Roma La Sapienza y la Universidad de Nueva York [4]. Esta investigación presenta el 

desarrollo de un modelo tridimensional biomecánico del cuerpo humano y el exoesqueleto 

desarrollado en esta investigación para la simulación del movimiento. Desarrollado mediante 

el empleo de la herramienta Simscape Multibody del software Matlab-Simulink®, la 

investigación presenta el cálculo de los pares articulados mediante el método de la dinámica 

inversa. Proporcionando además el entorno para el diseño del control de actuadores en el 

exoesqueleto en la fase funcional 2 (motorizado). Siendo posible implementar las trayectorias 

de actuación en simulaciones. 

El uso de Simscape permite la importación de las propiedades de masa, matrices de 

inercia y la orientación de los sistemas de referencia empleados en el modelo matemático 

humano + exoesqueleto desarrollados en esta investigación. Eliminando así la necesidad de 

crear un nuevo modelo de segmentos al que asignarle una nueva estructura de árbol, 

propiedades inerciales y sistemas de coordenadas. Esta herramienta permite el mapeado de 

las articulaciones para la creación del modelo de simulación y control en el entorno Matlab-

Simulink® durante la importación del modelo Solidworks®.	

 La figura 5.23 representa el diagrama del modelo de exoesqueleto-humano 

desarrollado para la simulación. Compuesto por dos subsistemas representativos del modelo 

biomecánico, los lados derecho e izquierdo compuestos por las piernas y el exoesqueleto, los 
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cuales incluyen las articulaciones, segmentos, actuadores y sensores así como las condiciones 

de restricción impuestas por las fuerzas de contacto con el suelo. Un subsistema que 

almacena y visualiza los datos de las articulaciones, otro para la posición del centro de masa 

y otro subsistema encargado del cálculo de la fuerza de reacción en el contacto con el suelo. 

Por último se emplea un bloque de función, el cual se encarga de procesar la posición del 

centro de masa total del modelo. El sistema de coordenadas globales se define respecto al 

punto fijo de la cadera, el cual está conectado al suelo determinando la restricción cinemática 

del modelo, conectado a un sensor que registra el movimiento del centro de masa durante la 

simulación, empleado como una condición en los cálculos. 

 A través de este entorno de bloques, se define el entorno mecánico de simulación, el 

cual está conectado a la gravedad, dimensionalidad, modo de análisis, restricciones del tipo 

de solucionador, tolerancias, linealización y visualización. Cada subsistema que modela 

ambos lados del modelo, se representa por los bloques empleados en la figura 5.24. 

Compuesto por las articulaciones que componen el modelo biomecánico, en este caso la 

cadera, rodilla, tobillo y zona metatarsal correspondientes al exoesqueleto y el cuerpo 

humano. Sobre cada cuerpo o segmento y articulación existe un sistema de coordenadas con 

origen en el centro de masa. 

 

	

	
     

Figura 5.23. Diagrama empleado en el modelo exoesqueleto-humano en el software Simulink Fig. 11 de 
[4].  
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 En el diagrama que representa el modelo del lado derecho (Fig. 5.24), se pueden 

observar los bloques representativos de los centros de gravedad y las articulaciones que 

componen el modelo. Cada articulación dispone de dos subsistemas conectados, un actuador 

y un visualizador o sensor, los cuales son empleados para determinar la posición cinemática 

del modelo. A través del actuador, se alimenta el movimiento del modelo mediante los datos 

adquiridos por el sistema portable de adquisición de datos. El visualizador dispone de una 

interfaz la cual registra los valores de posición, velocidad, aceleración y par sobre cada 

articulación. Dentro del bloque se computa el centro de masas (CDM) del modelo 

correspondiente. Los centros de masas están a su vez conectados como entrada a la función 

desarrollada para el cálculo del CDM global del modelo que incluye ambos lados, calculados 

por la función mostrada en la figura 5.23. Por último, cada bloque dispone de un subsistema 

que determina las condiciones impuestas durante la fase de contacto de cada pie. 

Representado por el bloque verde en la figura 5.24. 

  Cada uno de los lados posee un subsistema representativo del modelado del contacto 

con el suelo de ambos pies, determinando las restricciones impuestas sobre el modelo para 

los cálculos de la simulación. En estos subsistemas se implementan las restricciones de 

	
 

Figura 5.24.  Diagrama empleado en el modelo exoesqueleto-humano en el software Simulink Fig. 
11 de [4].  
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contacto durante las fases de la marcha. El cálculo de la fuerza se realiza a través del 

subsistema situado en el nivel principal, denominado Calculo de la Fuerza de Contacto (Fig. 

5.23). El funcionamiento del subsistema se fundamenta en el empleo de la segunda ley de 

Newton para el cálculo de las fuerzas de reacción con el suelo en función de la masa total del 

sistema y la aceleración del CDM. Estas ecuaciones aplicadas al cálculo de la fuerza de 

contacto vertical y de rozamiento, se formularon en el subsistema incluyendo las condiciones 

restrictivas límite para la resolución del sistema. En la figura 5.25 se representa el diagrama 

de los subsistemas donde se incluyen dichos parámetros y restricciones. 	

	
  

 

 
 

Figura 5.25. Subsistema de cálculo de la fuerza de contacto Fig. 21 de [4].  
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  La aplicación del modelo desarrollado se realizó sobre simulaciones estáticas que 

representaron tres poses diferentes del cuerpo humano y una simulación dinámica 

representativa del movimiento durante del ciclo de la marcha. El modelo biomecánico 

representa las extremidades inferiores del cuerpo sin incluir la parte superior. El plano de 

movimiento simulado se basa en las capacidades del Sistema de Adquisición de Datos 

Portable de Sensores Integrados, es decir en la cinemática, el cálculo del par articulado y las 

fuerzas de contacto en el plano sagital. Los resultados obtenidos para la pose estática 

corresponden a una simulación estática durante un tiempo de 0,47s. Obteniendo los 

resultados cinemáticos y cinéticos de las extremidades inferiores. La pose estática simulada 

trata de un apoyo completo del pie derecho y un apoyo sobre la zona metatarsal del pie 

izquierdo. La figura 5.26 muestra los datos cinemáticos de la posición, velocidad y 

aceleración angular para cada una de las seis articulaciones modeladas. Asimismo se 

representa la posición, velocidad y aceleración del centro de masas (CDM) del sistema. En 

cuanto a las fuerzas de reacción del suelo, el pie izquierdo está subdividido en dos partes, la 

zona metatarsal y la zona del talón debido a la peculiaridad de la pose simulada (Fig. 5.27). 

En cuanto a los resultados de la simulación dinámica del ciclo de la marcha se representan 

una fracción del ciclo de la marcha correspondiente a 0,47s de simulación, correspondiente 

con un 40% del ciclo aproximadamente. 

	
Figura 5.26.  Resultados cinemáticos de las articulaciones y el centro de masas (CDM) para la pose 

estática. 
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 Los resultados obtenidos están representados junto con la trayectoria del modelo 

multi-cuerpo en la figura 5.28. Los datos cinemáticos empleados en la simulación dinámica 

fueron los correspondientes a las investigaciones de Winter [237]. En cuanto a los datos 

cinéticos, se resolvieron por optimización dentro de Matlab utilizando la masa total de los 

cuerpos del modelo biomecánico. Al igual que para la simulación estática, los resultados 

muestran la posición, velocidad y aceleración de las articulaciones de la cadera, rodilla, 

tobillo y unión metatarsal para ambas piernas (Fig. 5.29,5.30,5.31). Los datos cinemáticos 

correspondientes al centro de masas (Fig. 5.32,5.33,5.34). El par en cada articulación y la 

fuerza de reacción ejercida por el suelo durante el contacto (Fig. 5.35,5.36). 

	
	

Figura 5.27.  Resultados de la fuerza de contacto y pares articulados.  
	

						 	
	

Figura 5..28.  Secuencia de la simulación dinámica perteneciente al ciclo de la marcha.  
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Figura 5.30.  Resultados cinemáticos de la velocidad angular de las articulaciones durante la 

simulación dinámica. 
	

	
Figura 5.31.  Resultados cinemáticos de la aceleración angular de las articulaciones durante la 

simulación dinámica. 
	

	
Figura 5.29.  Resultados cinemáticos de la posición angular de las articulaciones durante la 

simulación dinámica. 
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Figura 5.32.  Resultados de la posición del centro de masa durante la simulación dinámica. 

	

	
Figura 5.33.  Resultados de la velocidad del centro de masa durante la simulación dinámica. 

	

	
Figura 5.34.   Resultados de la aceleración del centro de masa durante la simulación dinámica. 
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Figura 5.35.   Resultados de los pares articulados durante la simulación dinámica. 

	

 
Figura 5.36.   Resultados de las fuerzas de contacto de las zonas de contacto de los pies durante la 

simulación dinámica. 
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5.2.7  Discusión de los resultados de la simulación 

A) Simulación estática 

Los resultados de la simulación obtenidos muestran para el caso estático una congruencia 

con la pose del modelo biomecánico. La posición angular se mantiene constante en los 

valores determinados por la pose. La velocidad y aceleración del centro de masas y de las 

articulaciones también se mantiene a cero al tratarse de una simulación de pose estática (Fig. 

5.26). El centro de masa del cuerpo se mantiene constante durante el tiempo de simulación. 

Por otro lado, las fuerzas de contacto obtenidas y los pares articulados también mantienen el 

valor constante. Los resultados obtenidos, por tanto, tienen congruencia en la simulación 

física, de la simulación a pesar de no poseer una validación con respecto al empleo de 

software comercial utilizado por los sistemas de análisis del movimiento. No obstante, el 

valor máximo del par articulado se produce en el tobillo de la pierna derecha, lo cual tiene 

sentido debido a la postura predominante en el apoyo sobre el pie derecho. Con respecto a la 

distribución de fuerzas, la fuerza obtenida en el pie derecho representa un apoyo 

predominante sobre este pie, al mismo tiempo que concuerda con los resultados analíticos al 

aplicar las ecuaciones correspondientes para la resolución de las fuerzas externas. El talón de 

la pierna izquierda no está sometido a fuerza de contacto debido a su elevación respecto al 

suelo.  

 

B) Simulación dinámica 

 En lo referente a los resultados dinámicos, la cinemática impuesta durante la 

simulación empleó los datos de referencia, al igual que en la pose estática, obtenidos 

previamente por Winter [237]. La posición angular de las articulaciones sigue trayectorias 

características del ciclo de la marcha, en este caso de los datos de entrada presentando así una 

validación de la herramienta de simulación desarrollada. En lo que a la trayectoria del centro 

de masa se refiere, la posición a lo largo del ciclo (Fig. 5.32) muestra una trayectoria similar 

a la del péndulo invertido, la cual ha sido utilizada previamente como modelo en análisis 

biomecánicos [247]. 

En lo que respecta a los pares articulados, cabe destacar que el par máximo se produce 

en el tobillo derecho, coincidiendo con la fase de apoyo sencillo ocurrido sobre este pie. El 

impacto del talón en la fase de aceptación de la carga, produce discontinuidades en los 

valores. En cuanto a la fuerza de contacto, se puede observar en la figura 5.36 que durante la 
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fase de balanceo del pie izquierdo, toda la masa del cuerpo está soportada por el pie derecho. 

Una vez producido el contacto del talón, y representado en las figuras de los resultados 

dinámicos como una línea discontinua vertical, la fuerza del pie derecho comienza a 

descender, transfiriendo parte de la carga al talón del pie izquierdo el cual entra en contacto 

con el suelo. A medida que el ciclo de la marcha avanza, el apoyo del pie izquierdo va 

alcanzando las sucesivas fases de contacto, observándose un aumento de la fuerza en la zona 

de la puntera, para posteriormente disminuir hasta cero en el pie derecho, coincidente con el 

balanceo de la pierna derecha. A pesar de que como se puede observar, los valores obtenidos 

por la simulación carecen de la precisión obtenida por el Sistema de Adquisición de las 

Suelas Sensitivas, la trayectoria descrita sigue el mismo patrón durante las diferentes fases de 

contacto. Esto indica una validación parcial del modelo desarrollado para la simulación del 

movimiento aunque requiere de una validación del modelo en el cálculo de dinámica inversa 

a través del empleo de datos adquiridos a través de las suelas sensitivas. 

 

 

 



  

CAPÍTULO 6	

CONCLUSIONES y LÍNEAS DE INVESTIGACIÓN FUTURAS 
 

 

6.1.  CONCLUSIONES 

El uso de sistemas convencionales de cámaras y marcadores proporciona resultados precisos 

y fiables. Sin embargo, impide su uso ambulatorio en ambientes exteriores debido a las 

condiciones del terreno abrupto y del ambiente. Además, los costes implícitos en el hardware 

y software de los sistemas convencionales así como el procesamiento de datos y la necesidad 

de personal cualificado para su uso, tienen un impacto en el incremento del coste de diseño 

de exoesqueletos. 

El sistema alternativo desarrollado en esta investigación ha conseguido obtener  

trayectorias cinemáticas similares a las obtenidas mediante el uso de sistemas convencionales 

[237, 238]. Proporcionando una precisión, repetitividad y fiabilidad en los datos cinemáticos 

obtenidos sobre las extremidades inferiores en el plano sagital. El empleo de sensores 

integrados en las articulaciones, permite la obtención directa de la posición, velocidad y 

aceleración angular en el espacio articulado, sin necesidad de conversión de datos del espacio 

cartesiano al espacio articulado; sustituyendo el proceso de colocación de marcadores por el 

uso de un exoesqueleto. Una de las limitaciones presentes en el Sistema de Adquisición de 

Datos es la obtención de datos cinemáticos de las extremidades inferiores en el plano sagital. 

Lo cual puede ser una limitación en determinadas análisis de movimiento donde se requiera 

de la obtención de datos en el espacio tridimensional. Sin embargo, este plano es el 

correspondiente a la dirección del movimiento de la marcha, el cual coincide con el plano de 

actuación primaria de los exoesqueletos destinados a la asistencia de las extremidades 

inferiores. Presentando así una ventaja no sólo durante la fase de diseño sino, como 

herramienta de control y retroalimentación de la actuación, al tratarse de un sistema portable 

de sensores integrados. 

El análisis de los datos adquiridos de la parte superior del cuerpo por el subsistema de 

Adquisición de Datos mediante el empleo de IMUs, arrojaron trayectorias similares a las 

obtenidas mediante el uso de sistemas convencionales en otras investigaciones [238]. 



                           C.6  -  CONCLUSIONES Y LÍNEAS DE INVESTIGACIÓN FUTURAS          219                

	

	

Mostrando la eficiencia en el uso de IMUs de bajo coste en la adquisición de datos 

cinemáticos. El coste de fabricación de cada sensor fue inferior a los 45€. 

 El empleo de este subsistema de adquisición permite el cálculo de los pares 

articulados mediante el método de dinámica inversa. A pesar de poseer funcionalidad 3D en 

la adquisición de datos, tan solo se analizaron los resultados en el plano sagital. La 

independencia de los subsistemas de adquisición permite su empleo independiente sin 

necesidad de modificar la estructura de software o hardware del sistema general, permitiendo 

flexibilidad de uso.    

En lo que respecta a los datos cinéticos de la fuerza de contacto adquirida por el 

subsistema de suelas sensitivas, se analizaron diferentes configuraciones referentes a la 

posición de los sensores resistivos; obteniendo la distribución de la fuerza vertical de 

contacto y el centro de presiones (COP). Los resultados mostraron la importancia de la 

localización de los sensores en determinadas áreas de contacto. Siendo predominante el área 

del talón y el área de la unión metatarsal; coincidiendo con resultados de investigaciones 

previas [241].  

La comparación de la fuerza vertical de contacto para las diferentes configuraciones 

demostró que es más determinante la posición de los sensores frente a la cantidad. 

Obteniendo mejores resultados empleando un total de 12 sensores en la configuración V4 

frente a los 14 empleados en la configuración V3. Se consiguió optimizar el número de 

sensores empleados en la suela sensitiva, obteniendo buenos resultados de la fuerza vertical 

de contacto con un total de 9 sensores. Suponiendo un avance en la reducción del coste total 

de la suela sensitiva, en comparación con otras investigaciones donde se emplearon once 

sensores [241] y catorce sensores [248]. El empleo de suelas sensitivas en la adquisición de la 

fuerza vertical de contacto durante la marcha, produjo resultados consistentes y repetitivos 

con respecto a los obtenidos mediante el uso de plataformas dinamométricas, utilizando 

ambos métodos de corrección basados en la superficie de medida y en fases de calibración. 

La utilización de métodos de corrección de la fuerza de lectura, basados exclusivamente en 

factores de superficie sin necesidad del empleo fases de calibración, presenta una ventaja en 

la facilidad de uso de suelas sensitivas. 

El análisis comparativo del centro de presiones (COP) entre las diferentes 

configuraciones mostró desviaciones superiores a 10mm en la dirección medial/lateral en el 

uso de suelas sensitivas de nueve sensores de la configuración V1 frente al uso de 12 
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sensores de la configuración V4. Esto indica la importancia del número mínimo de sensores a 

utilizar en una suela sensitiva. Dependiendo de las necesidades del estudio de movimiento, la 

necesidad en la precisión de la localización del COP puede requerir el empleo de un mínimo 

de 12 sensores para obtener resultados precisos. En otras investigaciones, se han detectado 

desviaciones máximas de 14mm en la dirección medial/lateral utilizando suelas sensitivas de 

diez sensores con respecto al uso de plataformas dinamométricas [249]. Sin embargo, la 

posición de los sensores no corresponde con los puntos de presión predominantes [242] y los 

valores de la fuerza de contacto no fueron registrados.  

A pesar de que los resultados obtenidos en esta investigación son prometedores sobre 

el empleo de suelas sensitivas con un total de 9 y 12 sensores, en función de las necesidades 

en la precisión del COP. El estudio tiene limitaciones con respecto a la validación de los 

resultados. La comparación con investigaciones previas muestra similitudes en la trayectoria 

y los valores normalizados, a excepción de la fuerza durante la fase de apoyo terminal. Esto 

puede ser debido a peculiaridades del contacto características de cada sujeto de estudio. De 

cualquier manera, una línea de investigación futura consistirá en la validación simultánea de 

las suelas sensitivas con una plataforma dinamométrica para cuantificar los errores de 

medición tanto del valor de la fuerza vertical como del COP; además de permitir una 

calibración precisa del método de corrección por fases. Los métodos de corrección han 

demostrado ser capaces de obtener buenos resultados en el cálculo de la fuerza vertical de 

contacto incluso con un menor número de sensores empleados. Concluyendo en la 

determinación mínima del número de sensores necesarios de nueve o 12 en el caso de que sea 

necesaria la precisión del COP con un error inferior a 10mm. Esto se apoya en los resultados 

de lectura obtenidos sin corrección. La comparativa entre las diferentes configuraciones 

muestra la posibilidad de corrección de la señal de lectura mediante una calibración mediante 

el empleo de una plataforma dinamométrica lo cual reduciría el coste final de la suela 

sensitiva al reducir el número de sensores empleados. 

El empleo de suelas sensitivas sufre de limitaciones durante un uso prolongado frente 

a los sistemas de plataforma dinamométrica. Durante la fase de calibración se vio el efecto de 

la fatiga sobre la lectura de los sensores, provocado por la saturación de los sensores dado el 

rango de medida de 1-98N, indicando la necesidad periódica de re-calibración de las suelas 

sensitivas. Otra limitación del rango de medida puede haber provocado lecturas inferiores a la 

fuerza de contacto durante determinadas fases de contacto debido a la saturación del sensor. 

Durante las fases de calibración, algunos sensores experimentaron fallos de lectura al ser 
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sometidos a cargas superiores al límite de lectura. Por ejemplo durante la fase de aceptación 

de la carga, llegando a saturar la lectura de los sensores subestimando la fuerza real de 

contacto.  

Las dimensiones y geometría de los sensores empleados también plantean 

limitaciones en el diseño de suelas sensitivas. La dificultad de colocar varios sensores en un 

área reducida provocó lecturas menores de las esperadas, perjudicando la eficiencia de la 

suela debido a la superposición del sensor y del cableado. Esto ocurrió en la configuración 

V2 donde se colocaron cinco sensores en la zona del talón, obteniendo peores resultados en 

comparación con el uso de cuatro sensores. 

 El Sistema de Adquisición desarrollado en esta investigación, proporciona una 

herramienta portable y eficiente en costes para la adquisición de los datos biométricos 

durante el movimiento humano con una precisión a la altura de los sistemas convencionales. 

Capaz de adquirir datos en ambientes exteriores independientemente de las condiciones 

ambientales o las características del terreno. La obtención de datos experimentales en el 

exterior demuestra la eficiencia del sistema inalámbrico, lograda mediante el uso de 

transceptores de radio-frecuencia de bajo coste. El coste total del sistema portable de 

adquisición de datos fue de alrededor de 800€. Frente al coste de los sistemas tradicionales, 

los cuales rondan entre los 30.000-50.000€ [250]. Un sistema basado en unidades inerciales 

para la adquisición del cuerpo entero de ronda entre los 32.000-40.000€ [122], sin incluir el 

coste adicional de una plataforma dinamométrica de entre 5000-12.000€. Existen nuevos 

sistemas de adquisición de los datos cinemáticos eficientes en costes (2500€) pero se 

desconoce su precisión y carecen de funcionalidad para la adquisición de la fuerza de 

contacto [251].  

 Las herramientas de visualización online permitieron una reducción del tiempo de 

preparación de las pruebas experimentales y una localización de errores de inicialización en 

el sistema de adquisición de datos. Permitiendo una validación gráfica sin necesidad de 

procesar y convertir los datos del espacio cartesiano al espacio articulado para los datos de las 

extremidades inferiores y la suela sensitiva. El modelo biomecánico de segmentos, forma 

parte de la validación dinámica del sistema para la obtención de los pares articulados, pero no 

entra dentro del alcance de esta investigación, siendo una de las líneas de investigación en las 

que el autor colabora con el Applied Dynamics and Optimization Lab (ADOL) del 

Departamento de Ingeniería Mecánica y Aeroespacial, New York University con la 

investigadora Dr. Carlotta Mummolo y el profesor Dr. Joo H. Kim.  
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6.2.  CONCLUSIONS 

The use of conventional camera based systems provides reliable and accurate results. 

However, does not allow for its use as an ambulatory system and outdoors environments, due 

to environmental conditions such as natural light or arduous terrain. Also, the cost of 

hardware and software of conventional systems as well as data processing requires qualified 

staff for its use. All of this has a cost impact in the design of exoskeletons. 

 The novel alternative system developed showed similar trajectories of the kinematics 

for the lower body to those obtained in previous research through the use of conventional 

systems [237, 238]. Providing accuracy, repetitiveness and reliability on the kinematic data in 

the sagittal plane. It measured the angular position, velocity and acceleration in the joint 

space directly at each joint, avoiding the processing and conversion from the Cartesian space 

to the joint space. This was done thanks to the encoders integrated sensor system. 

Substituting the process of marker placement with the use of a lower body exoskeleton. One 

of the limitations present in the Wearable Data Acquisition System is that it only measures 

the movement in the sagittal plane. This can be a limitation to certain movement analysis 

where data in the tridimensional space is required. However, this plane corresponds with the 

gait predominant movement. Exhibiting an advantage not only during the design phase but 

also as a feedback and control tool for the actuation, thanks to the use of integrated sensors.  

 The upper body kinematic data acquired by the IMU subsystem also showed similar 

trajectories to those obtained in previous research through the use of conventional systems 

[238]. Showing the efficiency of low cost IMUs for the acquisition of gait kinematics.  The 

manufacturing cost of each sensor was around 45€. The use of this acquisition subsystem was 

obtaining the kinematics of the upper body during gait to be able to calculate the joint torques 

of the whole body joints through inverse dynamics. Although the functionality of the system 

provides tridimensional measuring capabilities, it was only analyzed the movement on the 

sagittal plane. The subsystems flexibility allows for independent use, without requiring 

modifications on the software and hardware of the whole system. 

 With respect to the kinetic data of the foot contact force acquired by the sensitive 

insole, different configurations where analyzed. Depending on the number of sensors used 

and its position. Obtaining the vertical force distribution and the center of pressure (COP). 

The results showed the importance of the location in specific contact areas of the foot. 
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Concluding that predominant areas focus on the heel and the metatarsal joint, as shown in 

previous research [241]. 

Comparisons of the vertical ground reaction force for the different configurations 

proved the importance of the sensor positioning rather than the number of sensors used. 

Showing better results using a total of twelve sensors in the configuration V4 against the 

fourteen used in configuration V3. An optimization in the number of sensors used was 

achieved, obtaining good results of the vertical ground reaction force placing a total of nine 

sensors per insole. Translating into a cost reduction improvement for the sensitive insoles, 

compared with previous studies where eleven sensors [241] and fourteen sensors [248] were 

used. Using sensitive insoles in the acquisition of the vertical ground reaction force during 

gait, showed consistent and accurate results with respect to those obtained through force 

plates. The use of area-based correction methods to compensate the reading force of the 

sensors, presents an advantage over the ease of the use of sensitive insoles. 

 The comparative analysis of the center of pressure (COP) between the different 

configurations showed deviations greater than 10mm in the medial/lateral direction using 

sensitive insoles with a configuration of nine sensors against the use of twelve sensors 

insoles. This indicates the importance of the minimum number of sensors to be used. 

Depending on the analysis needs, precision over the location of the COP can require the use 

of a minimum of twelve sensors to obtain accurate results. In previous studies, insoles of ten 

sensors showed a max deviation of 14mm in the medial/lateral direction in comparison with a 

force plate [249]. However, the position of the sensors was not corresponding with the main 

pressure points during the foot contact [242]. Also the value of the ground reaction force was 

not tracked during the experiments. 

 Despite the promising results obtained in this study over the use of sensitive insoles 

with nine and twelve sensors depending on the COP location accuracy. This study has 

limitations with respect to the validation of the results. The comparison with previous 

research proves similarities in the trajectory and normalized values of the vertical ground 

reaction force, except for the terminal stance phase. This could be caused due to the contact 

characteristics, different for the experimental subjects. In any case, this raises the need for a 

simultaneous validation of the sensitive insoles with a force plate to quantify the error of the 

vertical ground reaction force and COP measures. It will also allow a precise calibration of 

the correction methods used. The correction methods proved to be able to obtain good results 

in the calculation of the vertical ground reaction force, even when a smaller number of 



                           C.6  -  CONCLUSIONES Y LÍNEAS DE INVESTIGACIÓN FUTURAS          224                

	

	

sensors were used. Concluding in the minimum number of sensors required. This is supported 

in the results from the sensor readings without correction methods. This comparison between 

the different configurations shows the possibility of correction through a precise calibration 

using a force plate. Reducing the final cost of the insole by reducing the number of sensors. 

 On the other hand, sensitive insoles suffer from limitations during long periods of use 

compared to force plates. During the calibration process, it was noticed the fatigue effect over 

the sensors, inducing the sensor saturation due to the bandwidth of the sensor (1-98N). 

Pointing the necessity of periodic re-calibration of the insoles. The sensor bandwidth could 

have caused readings errors, getting lower forces than the real values during certain contact 

phases. During the calibration, some sensors experienced reading failures after being exposed 

to loads greater that the sensor limit. For instance, during the acceptance of the load phase, 

saturating the sensors on the heel area. The dimensions and geometry of the sensors also 

raises limitations in the design of sensitive insoles. There are difficulties in placing various 

sensors over a reduced area; this caused forces to be underestimated, decreasing the 

efficiency of the system due to the superposition of the sensors and the connectors. This 

happened in the configuration V2, where five sensors where placed at the heel area, obtaining 

worse results in comparison to the use of four sensors. 

 The Wearable Data Acquisition System developed in this research provides a cost 

efficient portable tool for obtaining the kinematic and kinect data during human movement. 

Showing accuracy at the level of conventional systems. Being able to acquire data in 

outdoors environments, independently of the environmental conditions or the terrain 

characteristics. This proves the efficiency of the system as a wireless device thanks to the use 

of low cost radiofrequency transceivers. The total cost of the Wearable Data Acquisition 

System was around 800€. Compared to conventional camera based systems that cost around 

30.000-50.000€ [250]. Systems based on IMUs for Motion capture cost around 32.000-

40.000€ [122], without including the additional cost of a force plate that is between 5000-

12.000€. New alternative systems cost around 2500€, but the accuracy of the system is not 

validated and it does not provide the measure of the ground reaction force [251]. 

 Using an online visual interface for live plotting allowed a time preparation reduction 

during the experimental tests. It also helped finding errors during the initialization process on 

the Data Acquisition System. Allowing a graphical visualization without requiring the 

processing and conversion of the data from the Cartesian space to the joint space for the 

lower body kinematics and the vertical ground reaction force. The segment biomechanical 
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model was part of the dynamic validation of the system for the calculation of the joint 

torques. However this is out of the research reach, becoming one of the research lines that the 

author is collaborating with the Applied Dynamics and Optimization Lab from the 

Department of Mechanical Engineering and Aerospace at New York University. Involving 

the research collaborators Dr. Carlotta Mummolo and Professor Dr. Joo H. Kim. 

 

6.3.  LINEAS FUTURAS DE INVESTIGACIÓN 

Seguir investigando, en colaboración con el Laboratorio Applied Dynamics and Optimization 

Lab (ADOL) de Tandon School of Engineering en la New York University con la 

investigadora Dra. Carlotta Mummolo y el profesor Dr. Joo H. Kim. En: 

 

- Desarrollar un código para la validación dinámica del Sistema de Adquisición y del 

Modelo Biomecánico desarrollado en esta investigación, destinado a su uso en el 

análisis de movimiento. Como herramienta para la determinación de los pares 

articulados.Presentando así una ventaja no sólo durante la fase de diseño sino, como 

herramienta de control y retroalimentación de la actuación, al tratarse de un Sistema 

Portable de Sensores Integrados. 

 

- Validar el sistema de adquisición de datos en paralelo con el uso de sistemas 

convencionales en un laboratorio de captura de movimiento compuesto por cámaras, 

marcadores y plataformas dinamométricas. Con el fin de determinar la precisión y el 

error de medida del sistema. 

 

Por otro lado, existen otras líneas de investigación sobre las que se destacan los siguiente 

aspectos: 

 

- Mejorar la transmisión inalámbrica. Actualmente los transceptores de radiofrecuencia 

empleados están limitados al uso de seis canales, lo cual requirió del uso de dos 

ordenadores para la adquisición de datos. Se investigará en el uso del Sistema de 

Adquisición de Datos a través de conectividad bluetooth, lo cual permitiría la 

visualización en smartphones y tablets, sin necesidad de emplear varios dispositivos 

de recepción.  
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- Implementar un diseño de suelas sensitivas más versátil para su uso por diferentes 

usuarios, evitando así la necesidad de crear nuevas suelas debido al reposicionamiento 

de los sensores. Permitiendo imprimir el tamaño específico de suela con las 

conexiones. A sí mismo, mejorar la durabilidad y respuesta de las suelas sensitivas a 

la fatiga. El empleo de una suela impresa con tinta conductiva para la conexión 

directa de los sensores mejoraría la eficiencia en costes del diseño.  

 

- Como limitación en la adquisición de datos de las suelas sensitivas empleadas, está la 

imposibilidad de adquisición de las fuerzas de rozamiento presentes en el contacto 

con el suelo. Validar el sistema frente a sistemas convencionales, para que otros 

investigadores lo puedan emplear como herramienta física para aplicaciones diversas, 

como la simulación de exoesqueletos asistidos, estudios de ergonomía, influencia en 

el uso de exoesqueletos por personas sin discapacidad, análisis de la estabilidad 

durante la marcha o su uso como herramienta de tele-operación entre otros. 

 

- La necesidad de obtener la fuerza de fricción en el plano de movimiento, requiere del 

empleo de otra tecnología de sensores o un rediseño. Actualmente no existen suelas 

sensitivas capaces de medir la fuerza de fricción con precisión por lo que este es uno 

de los puntos más importantes a desarrollar en investigaciones futuras. La posibilidad 

de sustituir los sensores resistivos por sensores MEMS barométricos encapsulados en 

silicona, es un enfoque que ha sido empleado en investigaciones sobre aplicaciones 

hápticas e incrementaría las capacidades del sistema.  

 

6.4.  FUTURE WORK 

The ongoing research collaboration with the Applied Dynamics and Optimization Lab 

(ADOL) from the Department of Mechanical Engineering and Aerospace at New 

York University. Involving the research collaborators Dr. Carlotta Mummolo and 

Professor Dr. Joo H. Kim. Where the ongoing research is the following: 

 

- Develop a code for the dynamic validation of the Wearable System as a Data 

Acquisition System and the segment model for its use in motion analysis. To 

calculate the joint torques during gait. Providing a tool not only for the design 
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phase, but also as a control and feedback tool for the actuation on lower limbs 

assistive exoskeletons, thanks to the use of the integrated sensors. 

 

- Validation of the Data Acquisition System in parallel with the use of conventional 

systems consisting on cameras, markers and force plates in a motion lab. In order 

to determine the accuracy and error of the system. 

 

Aside from the ongoing research collaboration, there are also another aspects of 

research that can be done to continue this study: 

 

- Improve the wireless communication. Currently the system uses radiofrequency 

transceivers, which are limited to six channels. This required the use of two 

computers for the data acquisition during the experimental tests. The use of 

bluetooth communication will be studied in order to allow for visualization and 

data storage in devices such as smartphones and tablets. Avoiding the need to use 

various devices to receive the data. 

 

- The implementation of a more versatile insole design, allowing its use by different 

users without requiring large modifications. Improving the process of repositioning 

the sensors. By using printed circuits for the insole with its connections for 

different insole sizes. That might also improve the durability and response to 

fatigue of the insoles. Using conductive ink to design a layer where the connections 

for the sensors are located according to each user size and position might increase 

the cost efficiency.  

 

- Currently the shear force of the ground reaction force is not being measured due to 

the capabilities of the force resistor sensors used in the insoles. This requires the 

use of a new sensor technology to upgrade the capabilities of the insole. At the 

moment, there are no reliable and cost efficient methods to measure the shear force 

with the use of sensitive insoles. The possibility of substituting the force resistive 

sensors by barometric MEMS encapsulated in silicon is an approach that has been 

used in robotic haptic studies. 
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- Validation of the current system as a physical tool for its use in applications such 

as simulation of assistive exoskeletons, ergonomic and comfort studies, influence 

of exoskeletons on healthy subjects, stability analysis during gait or teleoperation 

by researchers interested in exoskeletons. 

 

6.5.  CONTRIBUCIONES  

La validación del Sistema de Adquisición de Datos realizada en esta investigación se 

ha realizado comparándolo con los sistemas convencionales. Los resultados han sido 

satisfactorios por lo que estimamos aporta métodos, algoritmos y resultados novedosos  de 

gran utilidad para el avance futuro de la tecnología de exoesqueletos y wearables, así como la 

validación dinámica del código en desarrollo, se enviarán a revistas del ámbito de la 

biomecánica y estudio del movimiento humano en los próximos meses. Otras contribuciones 

relacionadas con esta investigación se presentan a continuación: 

 

Conferencias internacionales 

 
§ I Sanz-Pena, Joo H. Kim. WIMDA – Wearable Integrated Device for Motion Data  

Acquisition, 2nd NYU Biomedical and Biosystems Conference, June 25-27 2018  
 

§ I Sanz-Pena, R Lostado-Lorza, J Blanco-Fernandez, Research line gait cycle. 
Modelization, Simulation & Technological Applications. 27 Congreso Internacional 
INGEGRAF, 26-27 June 2017, Gijón, Spain. I.S.B.N.: 978-84-16664-62-7.  

§  Tercer premio al mejor proyecto de investigación  
 
Revistas internacionales 
 

§ I Sanz-Pena & G. Zapata, M. Verstraete, P. S. Walker, Correlation between Ligament 
Forces and Compartmental Forces in Balancing at Total Knee Surgery. Journal of 
Arthroplasty, Febrero 2019.  

§ G. Zapata & I Sanz-Pena, M. Verstraete, P. S. Walker, Effects of Femoral Component 
Placement on the Balancing of a Total Knee at Surgery. Journal of Biomechanics, 
Febrero 2019.  
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